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論文概要 
 
認知症者数は，2025年には 700万人前後になり，65歳以上高齢者に対する割
合は，5人に 1人に増加すると予測されている。核医学技術を用いた脳血流 Single 
photon emission computed tomography（SPECT）検査は，認知症状が発現する以前
に認知症の早期鑑別診断が可能であり，非常に有用な検査法として確立してい
る。 
核医学検査は，薬物動態が明確な血流，機能，および代謝情報を画像化する
ことにより，臨床および研究データとして信頼性の高い情報を得ることが出来
る。特に，脳血流 SPECT検査は，認知症に対して早期に鑑別診断を実施できる
可能性があり，その臨床的有用性は高い。そのために，臨床現場において私は，
統計学的な手法で認知症の脳血流量を評価している。 
SPECT 検査は，PET 検査と比較して，分解能，感度，および雑音特性が劣る
ために，各種補正法（散乱線，減弱，位置分解能）を適用し，脳血流 SPECT画
像の画質を改善させることで，診断能の向上に努める必要がある。特に，認知
症例を対象とした脳血流 SPECT検査は，わずかな脳血流量の低下を統計学的に
検出する必要があるために，種々の補正法などの新しい技術を適用した SPECT
画像の画像処理法の検証により臨床的有用性を向上させることが出来る。 
本研究は，脳血流 SPECT検査における統計学的脳機能画像解析法の定量性を
向上させることを目的に，自施設で散乱線補正，CTAC法による減弱補正，およ
び位置分解能補正を適用した NDBを構築し，ファントムによる基礎研究および
臨床研究をもとに，統計指標を評価した。 
近年，SPECT画像の画質は，Computed tomography-based attenuation correction
（CTAC）法による減弱補正および位置分解能補正の適用により向上を図ること
が可能である，という物理評価による基礎的な報告がされている。CTAC 法は，
Bilinear scaling法を用いて X線 CT画像から減弱係数マップへ変換することで，
不均一な被写体に対して減弱補正をすることが出来る。 
私は，組成が既知である物理評価用ファントムを用いて，Bilinear scaling法に
より実測した減弱係数と理論値を用いて，脳実質を含む各人体組織での CTAC
法の適応の精度を検討した。放射線と物質との相互作用は，物質の実効原子番
号，密度，および X線 CT装置の実効エネルギーによって影響を受ける。また，
実効エネルギーは，X線 CT装置によって変化するために，減弱係数は，使用す
る X 線 CT 装置および構成する組織によって異なる。私は，脳血流検査におい
て，Bilinear scaling法を用いた CTAC法の適応の妥当性および精度を評価するた
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めに，異なる 4 機種の X 線 CT 装置により得られた減弱係数と，理論式によっ
て算出した減弱係数とを比較検討した。 
また，核医学画像は，距離に依存した位置分解能の劣化（画像のボケ）が生
じる。位置分解能補正は，SPECT 装置におけるコリメータ開口幅および検出器
間距離等の情報を用いて，位置分解能および雑音特性の向上を図ることが可能
である。しかし，特に，N-Isopropyl-p-[123I] Iodoamphetamine（123I-IMP）を用い
た脳血流 SPECT検査において，高いエネルギー光子（529 keVガンマ線）から
の散乱線の影響が定量値に影響することが懸念される。私は，位置分解能補正
の効果を検証するめに，CTAC法と位置分解能補正の両者を加えた新たな脳血流
SPECT 画像を作成し，異なるコリメータにおける位置分解能補正効果を明らか
にすることで局所脳領域での補正効果を検討した。 
最後に私は，統計学的脳機能画像解析において，CTAC法と位置分解能補正に
よる臨床における認知症の検出評価に適用するために，認知症例を対象とした
統計学的脳機能画像解析の検討を行った。 
統計学的脳機能画像解析は，認知症患者の脳血流量と健常者脳血流データベ
ース（normal databases：NDB）とを比較し，統計指標である Z scoreで評価する
手法を用いている。その診断精度は，NDBの質に依存しており，NDBに各種補
正法を適用することで，統計学的脳機能画像解析の定量性は向上すると考えら
える。しかし，従来の NDBは，CTAC法および位置分解能補正は両方適用され
ていない場合が尐なくない。 
私は，新たな補正法により画質が向上した健常者脳血流 SPECT画像を用いて，
新しい NDBを構築し，私は，統計学的脳機能画像解析に新しい NDBの適用す
ることで，解析精度が向上し，認知症の早期発見に寄与すると仮説を立てた。
この仮説を検証するために，私は，散乱線補正，CTAC法，および位置分解能補
正を適用した脳血流 SPECT データにより構築された新しい NDB を用いて，統
計学的指標を評価した。加えて，同一装置および画像再構成法を用いて構築さ
れた従来の NDBと新しい NDBとを比較した。 
私が研究を行った新たな補正技術を用いた脳血流 SPECT画像は，従来法と比
較して画質および定量性の向上が明らかとなり，統計学的脳機能画像解析にお
いて，血流低下の診断精度向上に寄与するばかりでなく，早期の血流低下の検
出能が一段と向上し，認知症の治療成績にも貢献できるという新たな知見を得
た。 
本論文は，全 6 章で構成されている。第 2 章において，本研究で用いる脳血
流 SPECT画像について，特に核医学検査法，画像再構成，および統計学的脳機
能画像解析に関して述べた。第 3章は，脳血流 SPECT画像において，CTAC法
の適応の妥当性を評価するために，Bilinear scaling法を用いた CTAC法における
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減弱係数への変換精度を明らかにした。第 4章は，CTAC法と位置分解能補正を
適用した新たな脳血流 SPECT画像を作成し，シミュレーション検討において局
所脳領域の位置分解能補正効果を明らかにした。第 5 章は，第 3 章および第 4
章での知見をもとに，臨床検討において CTAC 法および位置分解能補正を適用
した統計学的脳機能画像解析の精度を評価した。最後に総括として第 6 章は，
新たに作成した脳血流 SPECT画像が，従来法と比較して画質，定量性，および
統計学的脳機能画像解析の精度が向上し，認知症の診断精度向上に貢献できる
ことをまとめた。 
なお，本研究は，島根大学倫理委員会の承認（承認番号：第 1367号 平成 25
年 9月 3日）を得て実施した。
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1.1 認知症の診断 
1.1.1 認知症の現状 
わが国における高齢化率（65 歳以上人口割合）の増加は，世界的に突出して
おり，2015年で 26.8%，2035年には 33.4%に達すると推計されている（平成 25
年版高齢社会白書（内閣府））。認知症者は，高齢者の 15%（439万人）と推計さ
れ，軽度認知障害（mild cognitive impairment: MCI）の高齢者 13%と合わせると
800万人以上（平成 22年）におよび，今後さらに増加すると予測されている（Fig. 
1-1）。認知症は，根治的な治療法が確立していないために，治療の目標は，早期
に発見し症状の進行を抑制することで，認知症者の生活の質（quality of life: QOL）
を維持させることを目標に掲げている。認知症施策推進総合戦略（新オレンジ
プラン）は，早期診断および早期対応のための体制整備および認知症の予防，
治療のための研究開発を主な戦略の一つとして挙げ，認知症高齢者等の社会的
な環境整備を実施している 1, 2)。 
認知症は，脳の後天的な機能障害により精神および行動に障害を認め，その
中核症状は，認知障害，記憶障害，感情障害，計算力低下，異常行動などが挙
げられる。また，認知症の特徴的な症状は，妄想，幻覚，徘徊，うつ，および
パーキソニズムなどが挙げられる。臨床診断は，神経学的所見に加え，認知機
能テストおよび画像検査結果から評価されている。認知症の基礎疾患の約 9 割
は，アルツハイマー型認知症（Alzheimer’s disease: AD），脳血管性認知症（Vascular 
dementia: VaD）およびレビー小体型認知症（Dementia with Lewy bodies: DLB）で
あり，特に ADは，認知症全体の 2/3を占める。認知症の治療法は，認知症治療
薬を用いた薬物療法により，症状の進行を抑制させることを目標としている。
認知症の治療薬は，長期に朋用する必要があり，また治療薬の種類および投与
量は，疾患で異なる。確実な早期の鑑別診断は，治療成績の向上，予後の改善
および治療費抑制のために重要である 3)。 
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1.1.2 認知症の鑑別診断と核医学検査 
認知症の診断は，問診および認知，知的および記憶機能等の神経心理学的検
査により，各疾患の診断基準に則って実施されている。画像検査は，臨床所見
を客観的に評価することに優れており，問診で取得した所見を補う役割がある。 
認知症の基礎疾患は，AD，VaD および DLB 以外に前頭側頭型認知症，混合
型認知症，認知症伴うパーキンソン病およびアルコール関連認知症などが挙げ
られる。前述したとおり，認知症の約 9 割は，AD，VaD および DLB であり，
臨床において，特に AD と DLB の鑑別診断が重要である。AD の臨床症状は，
たんぱく質（アミロイド β およびタウ）が脳に沈着することで神経細胞が死滅
し，脳血流量の低下および脳萎縮により脳機能が低下するとされている 4, 5)。AD
は，特に多くの場合，側頭葉内側の海馬が障害されることで記憶障害を生じる。
また，見当識障害，判断能力の低下および妄想，徘徊などを認める。DLB は，
たんぱく質（レビー小体）が前頭葉および後頭葉に沈着し，脳の神経細胞を破
壊するために，脳の機能障害を呈する。DLB の診断基準は，中心的特徴として
認知機能障害が必須条件であり，加えて，中核的特徴（認知機能の変動，幻視
およびパーキソニズム）および示唆的特徴（レム睡眠行動障害，抗精神病薬へ
の過敏性およびドパミントランスポータ取り込み低下）が挙げられる。VaDは，
脳血管障害に起因する認知症で，脳塞栓が大血管，小血管および記憶に重要な
領域に生じることで機能障害をきたす。臨床において鑑別診断は，これらの症
状を問診および神経心理学的検査を通じて実施する。 
認知症施策推進総合戦略において，認知症の速やかな鑑別診断は，早期に適
切な医療を提供することが可能であり，形態・機能画像検査として Magnetic 
resonance imaging（MRI）および核医学検査の一つである Single photon emission 
computed tomography（SPECT）検査を活用することが求められている。 
画像検査の利点は，上述した認知症状が現れる前に脳の形態異常，たんぱく
質異常，神経細胞数の減尐，および脳血流量低下などを画像で評価することに
より，早期に鑑別診断が可能である 6~12)。MRI 検査は，脳実質の形態情報を取
得することで，特に，海馬の委縮により AD の鑑別診断に有用である。また，
核医学検査の一つである Positron emission tomography（PET）検査は，アミロイ
ド β およびタウを認知症発症前に診断することが可能である。しかし，PET 装
置および検査薬剤は高価であり，かつ，該当検査は保険適用でないために普及
していないのが現状である。一方，SPECT 検査は，脳血流検査において，脳血
流低下部位や統計学的手法を用い，局所脳領域の血流量を健常者と比較するこ
とで，脳血流量の低下を判断することが可能である。認知症者は，脳の特異的
な領域で脳血流量が低下し，特異的に，ADにおいて後部帯状回，楔前部および
頭頂葉，DLB において後頭葉で血流量低下を認めるために，早期診断および鑑
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別診断に有用である。 
 
1.2 核医学検査の役割 
1.2.1 認知症を対象とした脳血流 SPECT検査 
認知症者における大脳皮質の変化は，形態変化よりも代謝および脳血流量低
下が早期に発生することが報告されている 10)。脳血流量の低下は，疾患ごとに
局在性を認め，特に，AD で後部帯状回，楔前部，頭頂側頭連合野および海馬，
また，DLBは ADと比較して後頭葉で特異的な脳血流量の低下を示す。 
脳血流 SPECT 検査は，γ 線放出核種に脳内に取り込まれる医薬品を標識させ
た放射性医薬品を投与することで，SPECT 装置を用いて体外から脳血流量を評
価する検査である。臨床において，脳血流 SPECT検査は，放射性医薬品の脳内
分布が長時間変化せず，また，脳内から放出される γ 線を各種補正法で画像処
理することにより，精度よく脳血流量を得ることが可能である。加えて，1995
年に Minoshima ら 11)は，特異的な脳血流低下部位を評価するために，統計学的
な脳機能画像解析法である three-dimensional stereotactic surface projections 
（3D-SSP）を考案し，認知症の鑑別診断への有用性を報告した。3D-SSPは，認
知症者および健常者群の両者の脳血流量を統計学的に比較することで，画像お
よび数値を用いて客観的に認知症者の脳血流低下領域を評価する手法である。
臨床において，3D-SSPを用いた脳血流検査は，認知症の鑑別診断における補助
的な診断解析法として確立している 12~18)。 
 
1.2.2 認知症診断への適用 
認知症の診断において，画像検査は，早期発見のために必要不可欠な検査で
あり，形態評価と機能評価とに大別される。MRI 検査を用いた形態評価は，大
脳萎縮および治療効果判定に有用な方法であり，核医学検査による機能評価は，
鑑別診断および予後予測などに重要な情報を提供する。 
認知症に対する脳血流 SPECT 検査は，臨床的に早期の段階（mid cognitive 
impairment: MCI）で検出されることを求められている。Kuhlら 19)が 123I-IMP脳
血流 SPECT検査の臨床的有用性を報告したのち，脳血流量を指標として，脳卒
中およびMCIの評価がされてきた。 
脳血流 SPECT検査において，核医学検査の技術は，脳血流量低下の検出率を
向上させるために，各種補正法（散乱線，減弱，および位置分解能）を適用し
て脳血流画像の画質向上を図る必要がある。散乱線補正は，補正技術が確立し，
その有用性が報告されている 20~24)。近年，減弱補正および位置分解能補正は，
新たな技術が臨床適用されつつある 25~32)。 
一方，わずかな脳血流量の低下は，定量値および視覚的評価で判断すること
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は困難である。Minoshimaら 14)は，3D-SSPを用いて，統計学的に ADの特異的
脳血流低下領域（後部帯状回）を明らかにし，臨床的有用性を報告した。Matsuda
ら 33)は，統計学的脳機能画像解析を用いて，ADの早期で後部帯状回，楔前部，
および頭頂葉の連合野皮質に血流低下を認めることを報告した。Kubotaら 34)は，
3D-SSPによる後部帯状回および後方連合野皮質の血流評価は，MRI検査および
SPECT 検査での脳血流評価よりも診断能が高いと報告している。このように，
統計学的脳機能画像解析は，従来および他の検査法よりも認知症の鑑別診断に
有用であることが示され，認知症の補助的な鑑別検査法として確立している。
しかし，前述した報告は，新たな補正技術が開発される前の報告であり，新た
な補正技術を適用した統計学的脳機能画像解析は，臨床検討により認知症診断
への適応を明らかにすることで，認知症の検出精度を向上させることに寄与で
きると考えられる。 
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第 2章 
核医学検査法
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核医学検査は，体内における放射性医薬品の薬物動態が明らかであるために，
信頼性の高い臨床情報を取得することが可能であり，根拠のある有益な研究成
果が報告されている。 
脳血流 SPECT検査は，脳循環を評価することで，脳機能の状態を把握し，ま
た，血行力学的脳虚血の観点から代謝能および予備能を評価することが可能で
ある。脳循環の評価指標である脳血流量（cerebral blood flow: CBF）は，脳組織
単位重量当たりの流量（ml/100 g/min）として絶対値で示され，局所脳血流量
（regional CBF: rCBF）の変化は，脳機能の状態を反映し，統計学的脳機能画像
解析結果と併せて，脳疾患の鑑別診断に多用されている。 
一方，SPECT検査は，体内から放出される γ線を体外から検出するために，γ
線が体内から検出器に到達するまでに発生する散乱線，減弱，および到達距離
によるボケなどの影響により，得られる γ線分布の信頼性が低下する。加えて，
脳血流 SPECT検査は，使用する放射性医薬品により，検査方法，データ収集方
法，および画像再構成法などが異なるために，検査の目的に合わせて各種の条
件を検討する必要がある。そのために，前述した画像に関与する影響を物理評
価により各種補正技術を評価および確立し，臨床検討により，その有用性を検
証する必要がある。 
 
2.1 放射性医薬品 
脳血流 SPECT検査は，133Xeガスによる拡散型脳血流トレーサや，99mTcおよ
び 123Iによる蓄積型脳血流トレーサを用いて脳血流 SPECTデータを得る手法が
ある。本研究は，蓄積型脳血流トレーサを用いた脳血流 SPECT検査を対象とす
る。 
蓄積型脳血流トレーサは，化学的に比較的安定であり，速やかに脳組織に取
り込まれ，脳内分布は長時間変化せず，脳血流量に比例することで精度の高い
SPECT データが取得できる。現在，臨床において使用されている蓄積型脳血流
トレーサは，N – isopropyl – p - [123I]iodoamphetamine（123I-IMP），99mTc – hexamethyl 
- propylene amine oxime（99mTc-HMPAO）および 99mTc - ethyl cysteinate dimer
（99mTc-ECD）などが使用され，標識率，脳内分布，投与量および利便性などに
特徴がある（Table 2-1）。 
すべての蓄積型トレーサにおいて，脳内挙動は，血液中から血液脳関門を通
過し，脳組織，特に灰白質に長く分布し，経時的に脳内から体循環へ洗い出さ
れる。投与量に対する実際の放射性医薬品の集積率は，123I-IMP で 8%と最も取
り込まれ（99mTc-HMPAO; 5%, 99mTc-ECD; 6%），初回循環における集積率は，
123I-IMPでほぼ 100%に対して，99mTc-HMPAOで 75 ~ 90%，99mTc-ECDで 60 ~ 80%
であり，123I-IMPは，脳血流情報を得るために効率性の高い放射性医薬品である。
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さらに，高血流量領域において，123I-IMP で得られた CBF は，他の放射性医薬
品での CBFと比較して，PET検査である H2
15Oでの CBFと直線性が維持され 11, 
35)，脳血流量に比例した SPECTデータの取得が可能である。 
一方，123I-IMP は，標識核種に 123I を用いているために，99mTc と比較して，
放出 γ線のエネルギーピークおよび半減期に特徴がある（Table 2-1）。123Iの代表
的な光子エネルギーとその放出割合は，159 keV (83.3%)および529 keV (1.4%)で，
123I-IMPの SPECT画像は，高い光子エネルギー529 keVによる散乱線の影響によ
り画質が低下する。 
また，123I-IMP は，半減期が 99mTcよりも長いために，被ばくの観点から投与
量が尐ないために，123I-IMP 脳血流 SPECT 検査は，撮像時間が長く，空間分解
能およびコントラストが低下する画像が得られる。したがって，SPECT データ
の画像収集・処理条件は，標識核種の物理的性質に合わせて最適化する必要が
ある 36~38)。 
 
Table 2-1 放射性医薬品の特徴 
 
 
123I-IMP 99mTc-HMPAO 99mTc-ECD 
核種 123I 99mTc 99mTc 
半減期 [hour] 13.27 6.01 6.01 
γ線エネルギー 
[keV] 
159 (83.3%), 529 
(1.4%) 
140 (89.1%) 140 (89.1%) 
投与量 [MBq] 111 - 222  370 - 600 370 - 600 
標識率 ほぼ 100% 約 90% 約 98% 
脳内分布 
経時的に緩徐に
洗い出し 
速やかに分布後，
固定 
速やかに分布後，
わずかに洗い出し 
脳内代謝 脂溶性 水溶性 水溶性 
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2.2 SPECT装置 
2.2.1 シンチレーションカメラ装置の構成 
シンチレーションカメラは，体内から放出される γ 線を体外から計測し，画
像化する装置である（Fig. 2-1）。γ線は，検出器へ斜入射されないようにコリメ
ータで指向性を持たされた後，NaI (Tl) シンチレータに入射し，物質との相互作
用により吸収，蛍光を生じる。その蛍光は，出力信号として位置およびエネル
ギー選別がされる。波高分析器において，出力信号は，標識核種の光電ピーク
のみに選別され，これに位置情報を加えられる。その後データは，補正回路に
おいて，感度不均一性を補正されることにより，体内における放射性医薬品の
分布画像が作成される（Fig. 2-2）。 
核医学のデータは，特に使用するコリメータに依存するために，使用する放
出核種に適したコリメータを使用することが重要である。Table 2-2 に，標識核
種の種類とコリメータとの関係を示す。一般的にコリメータは，鉛製で円形，
正方形および六角形等からなる無数の孔で構成されている。検出器は，孔へ垂
直に入射する γ線のみを検出することで，画像の位置分解能を向上させる。 
コリメータの高さ A，孔径 d，壁厚 tにおいて，位置空間分解能 Rと感度 Sは，
それぞれ式（2-1），式（2-2）で示される。 
 
R =
𝑑 (𝑏 + 𝑐 + (𝐴 − 2 𝜇⁄ ))
(𝐴 − 2 𝜇⁄ )
  (2 − 1) 
 
S = (
𝐾𝑑2
(𝐴 − 2 𝜇⁄ )(𝑑 + 𝑡)
)
2
 (2 − 2) 
 
ここで，b は，線源―コリメータ間距離，c は，シンチレータの平均検出距離，
µは，減弱係数，Kは係数を示す。 
式（2-1），式（2-2）から，位置分解能および感度は，コリメータの孔に依存
し，孔の隔壁が厚いほど，コリメータは，斜入射する高エネルギーγ線を遮蔽す
ることが可能である。また，孔の直径が長いほど，感度は，入射する γ 線が増
加するために高くなる。孔の隔壁は，対象エネルギーが高くなるほど遮へい能
力を高くするために，厚くなる傾向にある。標識核種が 123Iにおいて，光子エネ
ルギーに対して適切なコリメータは，低中エネルギー用または中エネルギー用
であり，一方で，感度は，隔壁が厚くなるために低下する。また，コリメータ
は，エネルギーだけでなく感度および位置分解能の観点から，感度を重視した
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高感度型，位置分解能を重視した高分解能型，および汎用型に分類される。一
般的に，使用するコリメータは，対象エネルギーおよび使用目的に沿って選択
する 39~41)。 
 
Table 2-2 対象エネルギーからみたコリメータ分類 
 
コリメータの種類 対象エネルギー 
low energy ~ 140 keV 
low-medium energy ~ 190 keV 
medium energy ~ 300 keV 
high energy ~ 450 keV 
 
 
2.2.2 SPECT装置および SPECT/CT装置の構成 
SPECT は，体内から放出された γ 線分布を断層像として収集することで，3
次元情報を得ることが出来るために，核医学検査において重要な検査法として
確立している 42)。 
SPECT検査は，シンチレーションカメラに装着されている検出器を1検出器，
または 2，3検出器を用いて，被写体の周辺を回転収集することで投影データか
ら 3次元情報を得ることが出来る。近年，脳血流 SPECT検査において，SPECT
装置は，180°対向させた 2検出器または 3検出器を頭部の周りを回転するような
データ収集法が主流である。 
SPECT/CT装置は，シンチレーションカメラ装置に X線 computed tomography
（CT）装置を搭載した装置を示す。一般的に，SPECT/CT 装置は，寝台を移動
させるだけで SPECTデータと X線 CTデータを取得するために，身体の移動が
なく両者のデータに位置ずれが生じない。X線 CT画像は，解剖学的な情報を持
ち，X 線 CT 画像自体が減弱係数を数値，画像化したものであり，SPECT 画像
との融合画像および減弱補正のために取得される。 
SPECT 画像は，投影データから重畳積分逆投影法および逐次近似法に代表さ
れる画像再構成法を用い，再構成することで作成される。投影データは，被写
体からの γ 線を検出器で検出した分布画像であるため，被写体による散乱，減
弱および被写体―検出器間距離に依存した幾何学的ボケなど，多大なる影響を
受けている。SPECT検査は，各種補正法を用いることで，SPECT画像の画質お
よび精度を向上させている（Fig. 2-3）。 
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Fig. 2-3 
脳血流検査における SPECT画像作成までの流れ 
データ収集 画像再構成 画像表示・解析 
放射性医薬品 
収集方法 
収集条件 
処理フィルタ 
画像再構成法 
補正法 
任意断面 
統計学的脳機
能画像解析 
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2.3 SPECT画像の撮像 
2.3.1 SPECTデータの収集 
 Fig. 2-2に示したように，核医学画像の特徴は，位置演算回路および波高分析
器を用いて，身体から放出された γ線の位置情報およびエネルギー分析を行い，
ガンマ線分布の情報を画像化することが可能である 36)。 
一方で，放出 γ 線は，検出器に入射するまでに分解能の劣化および雑音の増
加により，核医学画像は，他の検査画像と比較して空間分解能および雑音特性
は劣っている。核医学画像の作成において，最も重要なことは，画像化に必要
なガンマ線の計数値を維持することである。 
SPECT データの収集において，核医学画像に影響を与える因子は，位置分解
能，エネルギー分解能，計数値，および散乱・減弱による雑音特性が挙げられ
る。 
ここで，一般的に用いられる空間分解能は，シンチレーションカメラを構成
する全装置に依存して決定される分解能とし，位置分解能は，検出器に依存し
て決定される分解能と定義する。 
位置分解能は，画像の解像力を示し，画像上で信号が分離できる最小間隔で
評価することが出来る。位置分解能に最も影響を与える因子は，線源―コリメ
ータ間距離とピクセルサイズが挙げられる。位置分解能特性は，コリメータに
最近接することで最も優れており，線源―コリメータ間距離が離れるほど劣化
する 43~45)。また，ピクセルサイズは，ナイキスト周波数を考慮した，最小のピ
クセルサイズで位置分解能が向上する。一方で，画素あたりの計数値は減尐す
るために，統計雑音が増加することにより画像劣化が生じる。したがって，ピ
クセルサイズは，必要な位置分解能と計数値とを総合的に評価する必要がある。 
核医学データは，放射性核種から放出される特定のガンマ線エネルギーのみ
収集することが理想的であるが，実際は，γ線と物質（人体や寝台など）との相
互作用により，散乱線が発生する。エネルギー分解能は，エネルギーピークの
半値幅（full width at half maximum: FWHM）⊿Eとエネルギーピーク Eとの比⊿
E/E(%)で定義され，入射 γ 線のエネルギーが高いほど，また，吸収・散乱によ
る散乱線の割合を低くすることで向上する。 
収集するガンマ線は，エネルギーウィンドウを狭くすることで散乱線の影響
を低減させることが出来る。一方，必要な計数値を維持するために，エネルギ
ー分解能と適切なエネルギーウィンドウとの関係を評価する必要がある。 
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2.3.2 SPECTデータの画像再構成法 
SPECT 画像は，シンチレーションカメラを体の周りを回転させることで，体
内から放出された γ線を回転方向から検出し，この得られた γ線分布である投影
データを画像再構成法で作成された２次元画像である。投影データは，データ
の雑音除去のためにフィルタ処理をされ，画像再構成法を用いて作成される。 
画像再構成法は，フィルタ付き逆投影法（FBP）および逐次近似法に大別され
るが 46~49)，本研究では主に逐次近似法について論述する。 
 
2.3.2.1 逐次近似法 
 逐次近似法は，予め初期値を与え任意の画像を仮定し，推定される投影デー
タと実測の投影データとを比較し，両者の差が小さくなるよう逐次的に修正し
ていく方法である。 
代表的な逐次近似法は，最尤推定－期待値最大化アルゴリズム（maximum 
likelihood-expectation maximization: ML-EM）法と，ML-EM法の更新回数を早く
収束させることにより計算速度の高速化を図った ordered subsets expectation 
maximization（OS-EM）法が挙げられる 36)。 
 
2.3.2.1.1 ML-EM法 
 ML-EM法は，再構成画像の画素 j，検出器の画像 i，λjは，画素 jの放射性医
薬品濃度，yiは，検出器 iの投影データ，および画素 jから放出された γ線が検
出器に入射する割合（検出確率）を Cijとすると，式（2-3）で表される。 
 
𝜆𝑗
(𝑘+1) =
𝜆𝑗
(𝑘)
∑ 𝐶𝑖𝑗
𝑛
𝑖=0
∑
𝑦𝑖𝐶𝑖𝑗
∑ 𝐶𝑖𝑗′𝜆𝑗′
(𝑘)𝑚
𝑗′=1
𝑛
𝑖=0
     (2 − 3) 
 
ここで，繰り返し回数を k，再構成画像の画素数は，1から m番，検出器の画素
におけるデータ数は，1から n番である。 
ML-EM法は，FBP法と比較して，初期値が正の値であるため，再構成画像の
画素値に負の値を持たず，低カウント領域で信号雑音比が高く，ストリークア
ーチファクトがほとんど生じない。また，原理的に，検出確率 Cijに各種補正法
（散乱・減弱，位置分解能）での物理的補正効果を組み込むことが可能である。 
一方，計算の繰り返し回数を打ち切る必要があるために，画像は繰り返し回
数に依存し，信号雑音比が変化する。また，繰り返し近似計算に長時間を必要
とする。 
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2.3.2.1.2 OS-EM法 
 OS-EM 法は，収束速度の高速化を図る目的に，投影データを組に分割し（サ
ブセット），サブセットごとに ML-EM 法で述べたような投影，初期値との比を
計算，逆投影，比較，更新を繰り返し計算する方法である。 
OS-EM 法は，分割した投影データごとに繰り返し計算するために，1 回あた
りの計算時間はML-EM法と同じである。しかし，画像は，サブセット数に応じ
て更新されるために，ML-EM法よりも早く収束させることが出来る（Fig. 2-4）。
この画像の更新回数はサブセットと繰り返し回数の積で表すことができ，積は
画質および定量性に依存する。このとき，サブセット 1 は，全投影データを用
いて計算するために，ML-EM法と一致する。 
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2.4 各種補正法 
核医学検査は，体内から放出された γ 線を体外から計測するために，検出さ
れる γ 線は，体内の物質との相互作用および被写体―検出器間距離に依存した
幾何学的ボケの影響を含んでいる。 
核医学 SPECT検査において，γ線の光子エネルギーは，50 ~ 300 keVであり，
体内での γ線の相互作用は，コンプトン散乱および光電効果が支配的に生じる。
また，γ線は，コリメータの孔が有限であるために検出器へ斜入射し，その結果，
被写体―検出器間距離に依存して空間分解能が低下する。したがって，核医学
検査は，定量性および画質向上のために，散乱線，減弱および位置分解能補正
を適用し，画像再構成を行う。 
 
2.4.1 散乱線補正法 
 γ線は，電子との衝突により，クライン―仁科の公式に従い散乱 γ線を放出す
る。散乱分布は，散乱現象が確率的に発生するために，数学的に導出すること
は困難である。したがって，散乱線成分は，近似的に推定された手法を用いて
補正される。 
Fig. 2-5に，123Iのエネルギースペクトラムを示す。γ線は，標識核種固有の光
電ピークを有し，例えば 99mTcでは 140 keV，123Iでは 159 keVおよび 529 keVで
あり，投影データは，信号を取得するために各光電ピークにメインウインドを，
また，散乱成分を推定するためにサブウインドを設定し取得される。メインウ
インド内のデータは，核医学検査において，SPECT 装置のエネルギー分解能が
10%程度で，メインウインド幅が 20%程度であるために散乱線が多く含まれる。
したがって，投影データは，サブウインドで収集した散乱線成分のデータを用
いて散乱線補正を実施することで，より正確な分布画像となる。 
散乱線補正法は，いくつか報告されているが，私は，臨床現場で実際に利用
されている dual energy window subtraction（DEW）法および triple energy window
（TEW）法について述べる 36~38, 50)。 
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2.4.1.1 DEW法 
DEW法は，サブウインドをコンプトン領域に設定し（Fig. 2-6），式（2-4）に
示す，係数 k の大きさに依存してメインウインド内の投影データから減算する
ことで散乱線補正を実施する。 
 
p(𝑟, 𝜃) = 𝑝1(𝑟, 𝜃) − 𝑘 ∙ 𝑝2(𝑟, 𝜃)    (2 − 4) 
 
ここで，p(𝑟, 𝜃)は，座標(𝑟, 𝜃)における散乱補正後の投影データ，𝑝1(𝑟, 𝜃)は，メ
インウインド内での投影データ，および𝑝2(𝑟, 𝜃)は，サブウインド内の投影デー
タを示す。なお，𝑝2(𝑟, 𝜃)の散乱線分布は，𝑝1(𝑟, 𝜃)での散乱線分布と同等で，そ
の割合が係数 kだけ異なると仮定している。 
 係数 k は，投影データから散乱線成分を精度よく除去するために，適切に設
定する必要がある。係数 k は，適切に設定しない場合，散乱成分が含まれたデ
ータだけでなく，過大に計数値を除去する可能性もある。散乱線分布は，核種，
コリメータおよび画像再構成条件で異なるために，係数 k は，ファントムを用
いて条件ごとに検証する必要がある。 
 
2.4.1.2 TEW法 
 TEW法は，サブウインドがメインウインドを挟むように高低エネルギー側に
設定され（Fig. 2-7），散乱線分布を台形の面積で近似して算出し，メインウイン
ド内の投影データから減算することで散乱線補正を実施する（（式 2-5））。 
 
p(𝑟, 𝜃) = 𝑝1(𝑟, 𝜃) − [
𝑝2(𝑟, 𝜃)
𝑊2
+
𝑝3(𝑟, 𝜃)
𝑊3
] ∙
𝑊1
2
       (2 − 5) 
 
ここで，p(𝑟, 𝜃)は，散乱線補正後の投影データ，𝑝1(𝑟, 𝜃)および W1は，メインウ
インド内の投影データおよびウインド幅を，𝑝2(𝑟, 𝜃)，𝑝3(𝑟, 𝜃)および W2，W3は，
低および高エネルギー側サブウインド内の投影データおよびウインド幅を表す。 
散乱線の光子エネルギーは，体内での相互作用により，光電ピークよりも低
値を示す。123Iは，メインピークを 159 keVと設定して収集データを取得するが，
光電ピーク 529 keV による散乱線成分がメインウインド内の投影データに影響
を与える。TEW法は，メインウインドの高エネルギー側にサブウインドを設定
することで，理論的に，サブウインドへ 529 keVからの推定される散乱線成分を
含み散乱線補正が実施される。 
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Fig. 2-6 
DEW法におけるメインウインドとサブウインドの設定方法 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 2-7 
TEW法におけるメインウインドとサブウインドの設定方法 
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2.4.2 減弱補正法 
 γ線が物質を透過する場合，透過前後の γ線は，式（2-6）のように表される。 
 
I = 𝐼0𝑒
−𝜇𝑥    (2 − 6) 
 
ここで，Iは，透過後の γ線投影データ，I0は，透過前の γ線投影データ，μは，
線減弱係数，および xは，吸収体の厚さを表す。 
-µxは，物質での減弱を示し，γ線が物質と吸収および散乱する現象を表す。
したがって，γ線の減弱がない場合，γ線投影データは，µ = 0であり，透過前後
で同等となる。しかし，γ線は，必ず体内で減弱するために，体内の深部ほど γ
線が低下する。したがって，減弱補正は，本来取得されるべき信号を回復させ
るために用いられる。 
減弱補正法は，γ線の吸収が均一と仮定した補正法と，体内のように不均一な
吸収体に対する補正法の 2種類に大別される。前者は，Sorenson法，Chang法，
逐次 Chang法があり，後者は，外部線源を用いた外部線源法および X線 CT画
像による Computed tomography-based attenuation correction（CTAC）法がある。私
は，臨床で，一般的に用いられている Chang 法および CTAC 法について述べる
36, 51~53)。 
 
2.4.2.1 Chang法 
Chang法は，減弱体の輪郭および核種を考慮した減弱補正係数マップを作成し，
減弱の影響がないと仮定した再構成画像に対して，ピクセルごとに補正係数を
乗じることで減弱補正を実施する（Fig. 2-8）。体内のある点での線源分布ρ(𝑟)に
おいて，投影データ𝑃𝜃は，式（2-6）を参考に，以下の式（2-7）で表される。 
 
𝑃𝜃 = 𝜌(𝑟)𝑒
−𝜇𝑙(𝜃,𝑟)    (2 − 7) 
 
ここで，μ は，線減弱係数，l(𝜃, 𝑟)は，体内のある点 r から輪郭までの距離を示
す。SPECT 収集により，360 度の投影データを用いて逆投影を行った場合，あ
る点 rを含む線源分布𝜌𝑃(𝑟)は，以下のように示される（式（2-8））。 
 
𝜌𝑃(𝑟) = 𝜌(𝑟) ∙
1
2𝜋
∫ 𝑒−𝜇𝑙(𝜃,𝑟)
2𝜋
0
𝑑𝜃      (2 − 8) 
 
ρ(𝑟) = 𝜌𝑃(𝑟)
1
2𝜋
∫ 𝑒−𝜇𝑙(𝜃,𝑟)
2𝜋
0
𝑑𝜃⁄       (2 − 9) 
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水の線減弱係数は，核種で固有であり，例えば 99mTc（140 keV）において 0.15 
cm-1，201Tl（81 keV）において 0.19 cm-1，式（2-9）から，補正係数は，輪郭か
らの距離および線減弱係数により算出された γ線透過率の逆数で表される。 
臨床検査において，線減弱係数は，SPECT 収集条件，散乱線補正有無により
変化するために，実際の脳血流 SPECT検査と同様の収集・画像再構成条件で線
減弱係数を評価する必要がある。また，Chang法は，吸収体を均一と仮定してい
るために，頭部領域でのみ適用され，さらに，脳内の吸収体と分布は正確に一
致しない。 
 
2.4.2.2 CTAC法 
 CTAC法は，不均一な吸収体に対して，X線 CT画像を用いて補正を実施する
減弱補正法で，個々に合わせて補正することが可能である（Fig. 2-9）。X線 CT
画像は，放射線の一種である X 線を，目的とする部位に照射し，得られた投影
データから再構成した断層像である。X線 CT画像は，式（2-10）で計算される
CT値（Hounsfield Unit: HU）を画像化しているために，CT値により人体組織の
減弱係数を評価することが出来る。 
 
CT value [HU] =
𝜇𝑡 − 𝜇𝑤
𝜇𝑤
× 1000     (2 − 10) 
 
ここで，µtは，目的組織の線減弱係数（cm
-1），µwは，水の線減弱係数（cm
-1）
を表す。 
SPECT/CT装置を用いた核医学検査において，SPECT画像と X線 CT画像は，
同じ座標でデータを取得することが可能であるために，CTAC 法は，SPECT 画
像に対して，X線CT画像をもとにピクセルごと補正することが可能である 53~56)。 
しかし，核医学領域で用いられる核種の光子エネルギーに対して，X線 CT装
置の実効エネルギーは，管電圧 120 kVで 50 - 65 keVと低いことが現実である。
したがって，両者の線減弱係数は，核医学検査と X 線 CT 検査とで物質との相
互作用が異なるために，単純に比較することが出来ない。そのために CT 値は，
対象とする核種の光子エネルギーでの線減弱係数に変換する必要がある。その
変換法に Bilinear scaling法 57, 58)がある。 
Bilinear scaling法を用いた変換は，SPECT/CT検査で一般的に用いられ，核種
ごとに変換テーブルを作成することで，吸収体が不均一な人体に対して，簡便
に精度よく減弱補正が実施できる。Fig. 2-10に，Bilinear scaling法で用いる変換
テーブルを示す。2本の異なる補正線を用いる Bilinear scaling法は，特に CT値
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0 HU以上で，X線 CT装置の実効エネルギーを用いて線減弱係数を算出するた
めに，理論的に，いかなる撮影条件の X 線 CT 画像からでも CTAC 法が実施で
きる（式 2-11，2-12）。 
 
𝜇𝑚 = 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟 +
𝐶𝑇 𝑛𝑢𝑚𝑏𝑒𝑟 ∙ 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑥 ∙ (𝜇𝑏𝑜𝑛𝑒 − 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟)
1000 ∙ (𝜇𝑏𝑜𝑛𝑒,𝑥 − 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑥)
 (𝐶𝑇 𝑛𝑢𝑚𝑏𝑒𝑟 > 0) (2 − 11) 
 
𝜇𝑚 =
(𝐶𝑇 𝑛𝑢𝑚𝑏𝑒𝑟 + 1000) ∙ 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟
1000
 (𝐶𝑇 𝑛𝑢𝑚𝑏𝑒𝑟 ≤ 0) (2 − 12) 
 
ここで，µmは，変換後の線減弱係数（cm
-1），µwaterおよび µboneは，γ線の光子エ
ネルギーにおける，水および骨組織の線減弱係数（cm-1），µwater, xおよび µbone, x
は，X線 CT装置の実効エネルギーにおける，水および骨組織の線減弱係数（cm-1）
を表す。 
一般的に，全ての線減弱係数は，National Institute of Standards and Technology
（NIST）のデータベース 59)を用いて，γ線エネルギーおよび物質ごとに CT値か
ら変換される。 
一方，CTAC法は，核医学検査に加えて X線 CT画像を取得する必要があるた
めに，X 線 CT 検査による被検者の被ばくを可能な限り低減させる必要がある。
近年，X 線 CT 画像の雑音低減を目的とした，逐次近似応用再構成法である
Adaptive statistical iterative reconstruction（ASIR）の臨床利用が可能となった 60, 61)。 
ASIRは，逐次近似法を用いて X線 CT画像に含まれる雑音成分を推定し，FBP
法で画像再構成されたX線 CT画像の雑音を低減させることが可能である 62, 63)。 
Fig. 2-11に，ASIRを適用し，照射線量を低減させた場合に得られた µ値，X
線 CT画像および µ map（線減弱分布）を示す。µ値は，照射線量 10 mAsで ASIR 
100%を適用させた時，照射線量 400 mAs と同等の値を示す。また，ASIR100%
の X線 CT画像は，照射線量 400 mAsと比較して，視覚的に空間分解能が劣化
した画質となる。 
しかし，µ mapは，平滑化処理して作成されるために，CT値が変化しない限
り画質の劣化は問題ないと判断できる。自施設での検討であるが，被ばく線量
は，ASIRを適用することで，従来と比較して 30%低減できる。 
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Fig. 2-10 
X線 CT装置の違いによる µ値の変化 
 
 
 
 
Fig. 2-11 
照射線量を低減させた場合の adaptive statistical iterative reconstruction (ASIR)を適用した X線 CT画
像で得られる µ値の比較 
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2.4.3 位置分解能補正 
 位置分解能補正は，γ線がコリメータ孔に対して斜入射することで生じる距離
に依存した空間分解能劣化の回復を目的に適用される。 
SPECT 検査において，位置分解能は，放出 γ 線と検出器との距離が離れるほ
ど点広がり関数の幅が広がるために，再構成画像の位置分解能が劣化する。位
置分解能の劣化で生じたボケの影響により，SPECT 画像は，周辺部で画像が歪
み，中心部で γ 線の信号が低下する。したがって，位置分解能補正は，分解能
の向上により部分容器効果を軽減させることで，画質，コントラストの向上，
および定量性を担保するために，画像再構成時で実施することが一般的である
36)。 
位置分解能の劣化は，上述の通り，被写体―検出器間距離に依存したボケが
画像上に加わるために生じ，SPECT 原画像にボケを表す関数（応答関数）が重
畳積分された結果と考えられる。ある座標（x, y）での深さ方向を含めた 3次元
的な応答関数 h（x, y, l）は，以下のような式（2-13）で表される。 
 
𝑕(𝑥, 𝑦, 𝑙) =
1
2𝜋𝜍2(𝑙)
𝑒−𝑟
2 2𝜎2(𝑙)⁄     (2 − 13) 
 
ここで，lは，γ線入射位置および線源との距離，rは，γ線入射位置および検出
器との距離，σ(l)は，ガウス関数の分散を表す。画像上の分解能を示す半値幅（full 
width at half maximum: FWHM）は，距離に比例して劣化するために，式（2-14）
のように表され，収集条件ごとに傾き a，切片 bを求めることで，応答関数をモ
デル化できる。 
 
FWHM = a ∙ l + b   (2 − 14) 
 
代表的な位置分解能補正は，Edholmが提唱した，周波数領域で距離ごとにボ
ケを相殺するように逆フィルタを施す frequency-distance relation（FDR）と逐次
近似画像再構成法の画像処理過程に組み込む手法が挙げられる。前者は，SPECT
収集の回転半径を一定とする必要があり，汎用性に乏しい。臨床検査において，
一般的には，後者の手法で位置分解能補正を実施している。 
 逐次近似画像再構成法は，散乱線，減弱，および位置分解能補正を組み込ん
で画像作成することが可能である。一般的に，位置分解能補正は，各コリメー
タを装着した状態で，実測した点広がり関数を OSEM 法に組み込んで，線源―
検出器間の距離に応じて補正を実施している。 
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2.5 統計学的脳機能画像解析法 
 脳血流 SPECT 検査は，1.3 で述べた通り，局所脳血流量を評価することで，
脳血管障害だけでなく，認知症関連疾患に対する鑑別診断の補助的な診断検査
法の役割を担っている。認知症に対する核医学検査の利点は，特異的なわずか
な局所脳血流量の低下を評価することで，認知症状が発症する前に異常を発見
できることである。しかし，健常者に対する認知症者の脳血流量変化は，定量
値および視覚的に判断することが困難である。 
局所脳血流量異常領域の客観的な代表的な評価法として，Firstonら 64, 65)が，
statistical parametric mapping（SPM），Matsudaら 66)は，SPMをベースとした easy 
Z score imaging system（eZIS），および Minoshima ら 14)が，three-dimensional 
stereotactic surface projections（3D-SSP）をそれぞれ開発した。 
SPM は，脳機能解析のために開発された，世界的に最も普及している高性能
フリーソフトウェアで，脳血流 SPECT 検査のみならず，MRI 検査および PET
検査で脳機能を評価することが出来る。 
eZISおよび 3D-SSPは，脳血流 SPECT画像を用いた脳機能統計解析を目的と
して開発されたソフトウェアで，開発の経緯により eZIS は，99mTc-ECD 脳血流
検査，3D-SSPは，123I-IMP脳血流検査で主に用いられる。 
両者における基本的な解析法は，ほぼ同じで，認知症者の脳血流量と同年代
の健常者脳血流量とを局所脳領域で統計学的に比較することで，認知症者の脳
血流量が健常者群とどの程度隔たり（standard deviation: SD）があるかを Zスコ
アで評価する。本稿は，123I-IMP 脳血流検査を対象としているために，3D-SSP
について報告する。 
 
2.5.1 3D-SSP 
 3D-SSPを用いた脳機能画像解析は，はじめに，同一の放射性医薬品，SPECT
装置，および収集，画像再構成条件で健常者の脳血流 SPECT検査を実施し，健
常者脳血流データを取得する。個々の健常者脳血流データは，画像再構成後に
Talairach 標準脳テンプレートを用いて解剖学的標準化され，平滑化処理により
統計学的な揺らぎが除去される。この時，解剖学的標準化の精度を担保するた
めに，個人の脳血流 SPECT画像は，脳の傾きを補正し，同定された全交連―後
交連線を用いて Talairach 標準脳の基準線と一致させる。その後，画像は線形お
よび非線形変換により，より詳細に解剖学的標準化される。これらのデータは，
健常者データ分を平均加算し，ピクセルごとに正規化した計数値の平均値およ
び標準偏差値を算出することで，健常者データベース（normal database: NDB）
が構築される 67, 68)。 
認知症の統計学的脳機能画像解析は，NDBと同一の条件で脳血流 SPECT検査
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を実施し，上記と同様に標準化および平滑化処理が行われる。3D-SSPは，解析
結果への大脳萎縮の影響を軽減させるために，大脳皮質の機能情報を脳表面に
投射し，NDBとピクセルごとに比較される。 
3D-SSPは，認知症者の局所脳血流低下領域を Z scoreおよび Extent scoreで評
価している。Z scoreは，式（2-15）で算出され，認知症者の局所脳血流量が NDB
と比較して統計学的にどの程度隔たりがあるか，定量的に比較，検討すること
が可能である。 
 
Z score=｛（NDBの平均値）－（認知症者の平均値）｝／NDBの標準偏差 (2-15) 
 
Z scoreは，認知症者における局所脳領域の平均値が低下するほど高値を示し，
より正常分布からかい離していることを表す。Z scoreにより，私は，統計学的
手法を用いて客観的に脳血流量異常領域を評価することが出来る。一般的に，
認知症の鑑別補助診断は，Z scoreの閾値を 2で設定し，局所脳血流量低下の判
断を行っている 69~71)。 
Extent scoreは，局所脳領域において，Z scoreが 0以上である領域の範囲（%）
を示している。Matsudaら 33)や Ishii ら 17)は，ADと非認知症者は，Extent score
が 14.2%を境界に鑑別診断が可能であると報告している。 
シミュレーションデータを用いた 3D-SSP による統計学的脳機能画像解析結
果を示す（Figs. 2-12, 2-13）。解析結果は，閾値を Z score < 0として，Z scoreが
高値を示すほど暖色系で表示している。 
3D-SSPは，Z scoreが高値である領域を，視覚的に判断でき，また座標ごとに
Z scoreを計測することが出来る。また，Extent scoreは，局所脳領域において Z 
scoreが高値の範囲が増加するほど暖色系で示されている。 
認知症の鑑別診断は，脳血流 SPECT画像を用いて脳血流量低下部位の領域を
検出および評価することである。加えて，視覚的に検出し難い症例において，
3D-SSPによる鑑別補助診断は，診断精度向上のために必要な検査である。 
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Fig. 2-12 
3D-SSPによる Z scoreマップ（閾値 Z score < 0） 
 
 
 
 
 
 
Fig. 2-13 
3D-SSPによる Extent score 
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2.6 脳血流 SPECT検査 
2.6.1 脳血流 SPECT検査法 
 脳血流 SPECT検査の目的は，低侵襲下で定量的に脳血流量を評価することに
より，脳の虚血および過灌流領域を検出し，脳循環機能評価および治療効果判
定を行うことである。加えて，脳血流 SPECT検査は，脳の器質的変化以前に脳
血流量の低下を検出することが出来るために，認知症の早期鑑別診断に有用で
ある 36, 37)。 
核医学検査で計測される脳血流量は，2-1に示した放射性医薬品の脳内挙動が
明らかであるために，信頼性の高い情報を得ることが出来る。しかし，放射性
医薬品は，それぞれ特色があるために，適切な脳血流 SPECT 画像，脳血流量，
および統計学的脳機能画像解析の作成，解析は，それぞれに適した収集・画像
再構成法および定量解析法を適用する必要がある。 
123I-IMP脳血流 SPECT検査の 1例をフローチャートに示す（Fig. 2-14）。後述
する脳血流量の定量値解析のために，123I-IMP投与直後から，肺動脈および脳内
の dynamic data（動態情報）を収集する。123I-IMPは，投与後 15分から脳内放射
能分布が一定となり，時間とともに緩徐に洗い出される。したがって，SPECT
データは，投与後 15分から 30分間で収集した後，CTAC法用の X線 CTデータ
を撮影した。 
脳血流 SPECTデータは，脳血流分布の画像化，脳血流量の計測，および統計
学的脳機能画像解析のために，画像再構成法，処理フィルタ，および各種補正
法を用いて画像化される。Fig. 2-15に，健常者脳血流 SPECTデータを用いて画
像化した 123I-IMP脳血流 SPECT画像（横断像）を示す。診断画像は，一般的に
白黒とカラーで，横断像，冠状断像，および矢状断像で提供される。 
脳血流 SPECT検査は，脳梗塞，脳出血，もやもや病などの脳血管障害をはじ
め，認知症，てんかん，脳炎，脳腫瘍，変性疾患，および精神疾患など，多岐
に渡って適応されている。脳血管障害において，脳血流 SPECT検査は，虚血や
過灌流の診断および治療効果判定を行う。認知症例は，特定の局所脳血流量が
低下することが明らかとなっているために，脳血流 SPECT画像および統計学的
脳機能画像解析を用いて，早期鑑別診断の補助検査として有益である。また，
てんかん，脳炎，脳腫瘍などは，病変部位の脳血流量が増加するために，診断
および病変部位の特定に有用である。
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2.6.2 定量解析法 
 脳血流 SPECT検査において脳血流量は，定量解析法を用いて，脳内に取り込
まれる放射性医薬品を投与して取得された SPECTデータから絶対値で計測され
る。私は，SPECTデータに対して，画像再構成法を用いて再構成された SPECT
画像を定性画像と定義し，最大 SPECT 値を 100%とする相対値で表示される。
また，定量解析法を用いて，定性画像から脳血流量を計測し，絶対値で表示さ
れた SPECT画像は，定量画像と定義される。 
定量解析法は，主に動脈採血を必要とするmicrosphere法および autoradiography
（ARG）法と，動脈採血を必要としない Graph plot法 35)が提案されている 37)。
脳血流量の計測において，動態解析は，コンパートメント解析を用いて式（2-16）
Fick の法則で表され，脳組織での放射性医薬品の変化量は，動脈および静脈中
の濃度の差であることを示している（Fig. 2-16）。 
 
𝑑𝑀(𝑡)
𝑑𝑡
= Q(𝐶𝑎(𝑡) − 𝐶𝑣(𝑡))     (2 − 16) 
 
ここで，M は放射性医薬品の量，Q は血流量，Ca(t)および Cv(t)は，動脈および
静脈中の放射性医薬品濃度を示す。 
 蓄積型トレーサの脳内挙動は，血液中から血液脳関門（blood-brain barrier: BBB）
を通過し，脳組織に長時間分布した後，緩徐に洗い出される。したがって，脳
内の薬物動態は，2コンパートメントモデルで解析され，以下の式（2-17）で表
される（Fig. 2-17）。 
 
𝑑𝐶𝑏(𝑡)
𝑑𝑡
= 𝐾1𝐶𝑎(𝑡) − 𝐾2𝐶𝑣(𝑡)   (2 − 17) 
 
ここで，Cbは，脳組織内の放射性医薬品濃度，K1は，血液中から脳組織への移
行速度定数（脳血流量），および K2 は，脳組織から血液への洗い出しの速度定
数を示す。 
 式（2-17）は，脳組織に放射性医薬品が分布していない（Cb=0, t=0）条件で，
両辺を積分することで式（2-18）のように示される。 
 
𝐶𝑏(𝑡) = 𝐾1 ∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡
𝑡
0
− 𝐾2 ∫ 𝐶𝑣(𝑡)𝑑𝑡
𝑡
0
    (2 − 18) 
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2.6.2.1 Microsphere法 
microsphere法は，99mTc-HMPAOおよび 99mTc-ECDと比較して，初回循環がよ
く放射性医薬品の多くが脳組織に停滞する 123I-IMP において，動態解析に適用
される。 
microsphere法は，脳内放射能濃度である Cbを計測するために，
123I-IMP投与
直後から 5 分間持続動脈採血を行い，入力関数である動脈中における 123I-IMP
の積分値を取得する。これは，123I-IMPが脳組織に長時間分布し，時間 tが十分
に早期であれば，式（2-18）は式（2-19）（Kuhlの式）のように近似できるため
である。 
 
𝐶𝑏(𝑡) = 𝐾1 ∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡
𝑡
0
    (2 − 19) 
 
したがって，脳血流量 K1 は，式（2-20）を用いて算出可能であり，
123I-IMP
脳血流 SPECT 検査において，分子は SPECT データで，分母は持続動脈採血で
それぞれ取得する。microsphere 法は，持続動脈採血により入力関数を精度よく
求めることが出来るために，信頼性の高い脳血流量を算出される。 
 
𝐾1 =
𝐶𝑏(𝑡)
∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡
𝑡
0
     (2 − 20) 
 
しかし，持続動脈採血は，動脈血の管理および計測が煩雑であり，複雑な手
技により多くの人手および計測機器が必要である。また，123I-IMPは，経時的に
脳組織から緩徐に洗い出されるために，臨床において式（2-19）は，成立しない
ために，計測精度の低下が懸念される。 
 
2.6.2.2 Autoradiography法 
Iidaらは，脳組織からの洗い出しを考慮した 2コンパートメントモデルを採用
し，持続動脈採血の代わりに，投与 10 分後の 1 点動脈採血のみに簡便化した，
ARG法を提唱した。 
ARG 法は，123I-IMP がすべて脳組織に集積・拡散し，洗い出しが脳組織内の
放射性医薬品濃度 Cbに比例するとき，静脈中の放射性医薬品濃度 Cvは，以下の
式（2-21）で表される。 
 
𝐶𝑣(𝑡) =
𝐶𝑏(𝑡)
𝑉𝑑
    (2 − 21) 
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ここで，Vdは，K1/K2であり，血液分配定数と定義し，コンパートメント間にお
ける 123I-IMPの移動速度の関係を表す。したがって，ARG法における脳組織内
放射性医薬品濃度 Cb(t)は，式（2-22）のように表される。 
 
𝐶𝑏(𝑡) = 𝐾1𝐶𝑎(𝑡) ∗ 𝑒
−𝐾2𝑡     (2 − 22) 
 
ここで，脳組織から静脈への移行速度定数 K2は，K1/Vdである。 
式（2-22）において，K1および K2は，ある時間 tで 1点動脈採血により Ca(t)
を計測し，異なる時間で 2回の SPECT検査を実施し Cb(t)を測定することで取得
される。ARG法は，Vdを SPECT装置ごとに算出し，一定と仮定することで，1
回の SPECT検査で脳血流量を計測する定量解析法である。 
 上記した定量解析法は，実際の動脈血を計測し入力関数を求めるために，脳
血流量を精度よく計測することが可能である。 
 
2.6.2.3 IMP-Graph Plot法 
脳血流 SPECT検査は，正しい脳血流量を得るために，動脈採血により精度の
高い入力関数値を計測し，正確な脳血流分布を取得する必要がある。しかし，
動脈採血は，人体に対する侵襲度が高く，また，動脈血の管理および計測が専
門的な知識および環境を必要とするために，容易に実施できない。Okamoto ら
35)は，動脈採血を必要としない簡便化した脳血流解析法である，IMP-Graph Plot
法を提唱した。IMP-Graph Plot法は，123I-IMPにおける定量解析法で最も精度の
高い ARG法で得られた平均脳血流量（mean CBF: mCBF）と後述する IMP-Graph 
Plot法の脳血流量指標（standardized of Z by region of interest: SFR）との相関式か
ら，非動脈採血で簡便的に mCBFを解析する手法である。IMP-Graph Plot法は，
Fig. 2-18 に示すような肺動脈から脳組織までのコンパートメントモデルによる
定量解析法である。 
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123I-IMPは，肺組織で全量が摂取された後，緩徐に脳組織へ洗い出され，脳組織
内の IMP蓄積放射能量は，投与後 30分程度で一定値を示す。IMP-Graph Plot法
は，血液中から脳組織への移行を microsphere modelと仮定しているために，脳
組織内の放射性医薬品濃度 Cb(t)は，全脳血流量を Fとすると，以下の式（2-23）
で表される。 
 
𝐶𝑏(𝑡) = 𝐹 ∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡   (2 − 23)
𝑡
0
 
 
また，肺動脈内放射性医薬品濃度を Cr(t)，肺動脈内血流を C とすると，肺組織
内の放射性医薬品濃度 L(t)は，式（2-24）で示される。 
 
L(t) = C ∙ [∫ 𝐶𝑟
𝑡
0
(𝑡)𝑑𝑡 − ∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡
𝑡
0
]    (2 − 24) 
 
式（2-9）を動脈中の放射性医薬品濃度 Ca(t)でまとめると，式（2-25）となり，
式（2-8）に代入すると，式（2-26）のような傾き Fの関数で表される。 
 
L(t) = C ∙ ∫ [𝐶𝑟(𝑡) − 𝐶𝑎(𝑡)]𝑑𝑡
𝑡
0
 
𝑑𝐿(𝑡) 𝑑𝑡⁄ = 𝐶 ∙ [𝐶𝑟(𝑡) − 𝐶𝑎(𝑡)] 
 
𝐶𝑎(𝑡) = 𝐶𝑟(𝑡) − (1 𝐶⁄ )(𝑑𝐿(𝑡) 𝑑𝑡⁄ )    (2 − 25) 
 
（2-8）式から， 
 
𝐶𝑏(𝑡) = 𝐹 ∙ ∫ [𝐶𝑟(𝑡) − (1 𝐶⁄ )(𝑑𝐿(𝑡) 𝑑𝑡⁄ )]𝑑𝑡
𝑡
0
 
           = 𝐹 ∙ ∫ 𝐶𝑟(𝑡)𝑑𝑡 − 𝐹 ∙ 𝐿𝑡 𝐶⁄
𝑡
0
 
 
𝐵(𝑡)
𝐶𝑟(𝑡)
= 𝐹 ∙ [∫
𝐶𝑟(𝑡)𝑑𝑡
𝐶𝑟(𝑡)
𝑡
0
] − 𝐹 ∙
𝐿(𝑡)
𝐶 ∙ 𝐶𝑟(𝑡)
     (2 − 26) 
 
肺動脈から脳組織への移行定数 Fは，123I-IMPを静脈から投与し，経時的に脳組
織内放射性医薬品濃度 B(t)および動脈血内放射性医薬品濃度 Cr(t)をデータ収集
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することで算出することが出来る。具体的に，式（2-26）の左辺は，経時的に取
得した頭部および肺動脈の核医学画像上に関心領域（region of interest; ROI）を
設定し，計測した値を Y 軸に，式（2-26）第 1 項∫ 𝐶𝑟(𝑡)𝑑𝑡 𝐶𝑟(𝑡)⁄ を X 軸として
グラフ化したとき，傾き Fは，IMP-Graph Plot法で得られた脳血流量を表す指標
（脳血流指標）となる。脳血流指標は，ROI に依存し，また，PET 脳血流検査
や動脈採血法で得られた精度の高い脳血流値との相関関係を評価し，換算する
必要がある。IMP-Graph Plot 法による脳血流量は，脳血流指標を ROI サイズで
正規化した SFR と ARG 法で算出した mCBF との相関式を用いて算出される。
局所脳血流量は，mCBF を局所脳領域の ROI でのカウントに従って分配するこ
とで算出される。
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第 3章 
CTAC法における減弱係数への変換精度
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3.1 はじめに 
核医学検査は，体内から放出される γ 線を，検出器を用いて体外から収集す
るために，身体および寝台における γ 線の減弱を補正する必要がある。脳血流
SPECT 検査は，減弱補正法として Chang 法および Computed tomography-based 
attenuation correction（CTAC）法を適用することが出来る。 
脳血流検査において，減弱補正法として従来から用いられているChang法は，
減弱体を均一であると仮定し，線源と検出器間距離から一義的に減弱補正を行
う。しかし，人体は不均一な吸収体であり，CTAC法は，Chang法と比較して身
体および寝台における γ 線の減弱を反映させて，個々の患者に対して減弱係数
分布（µ map）を構築することが可能である。Ishiiら 31)は，精度のよい局所脳血
流量を得るために CTAC 法を用いることを推奨している。さらに，先行研究に
て，CTAC法を用いた心筋血流画像は，180°および 360°収集にて，均一な放射能
分布が得られると報告している 72)。CTAC 法は，頭部領域に関わらず，いかな
る検査に対しても適用可能な減弱補正法である。 
CTAC法は，X線 CT画像から µ mapへ変換した後，取得した µ mapを用いて
SPECT 画像に対して減弱補正を実施する。CTAC 法は，ピクセルごとに減弱係
数（µ値）に対応して減弱補正がされるために，Chang法と比較して，より減弱
体の影響を反映した減弱補正が可能である。しかし，X線 CTの光子エネルギー
と物質との相互作用は，SPECT 検査と比較して，γ 線の単一光子エネルギーよ
りも低いために，光電効果とコンプトン散乱の影響の程度が変化する。したが
って，X線 CT画像から変換された µ mapは，γ線エネルギーでの µ mapと異な
ることが考えられる。そのために，CTAC法は，X線 CTの光子エネルギーで得
られる µ 値を SPECT検査で使用する放射性核種の γ線エネルギーで得られる µ
値に補正して変換する必要がある。 
その変換手法は，一般的に Bilinear scaling法が適用される 57)。Bilinear scaling
法は，CT値が 0 HUを境界とした 2本の補正直線で定義し，CT値に対応した µ
値を用いて減弱補正を実施可能であり，核医学検査において広範に用いられて
いる。先行研究において，Ayら 58)は，6種類の変換手法を比較し，Bilinear scaling
法が，PET/CT検査において精度よく µ mapを取得可能であると報告している。 
Bilinear scaling法は，骨組織のような高原子番号の領域において，µ mapを正
確に取得することを目的として，PET検査だけでなく SPECT検査でも適用され
ている。放射線と物質との相互作用は，物質の実効原子番号，密度，および X
線 CT装置の実効エネルギーによって大きく影響を受ける。X線 CT装置の実効
エネルギーは，たとえ同じ管電圧を用いたとしても，装置によって変化するこ
とが考えられる 73)。したがって，µ 値は，異なる X 線 CT 装置および構成する
組織によって異なると考える 74)。 
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私は，脳血流検査において，Bilinear scaling法を用いた CTAC法の適応の妥当
性および精度を評価した。本章は，Bilinear scaling法による CTAC法の変換精度
を検証することを目的に，RMI467 組織等価ファントム（RMI467 ファントム）
を用いて，CT値，実効原子番号，および密度で減弱係数を比較・検討した。加
えて，私は，異なる 4機種の X線 CT装置により得られた µ値と，理論式によ
って算出した µ値とを比較検討し，変換精度も検証した。 
 
3.2 方法 
3.2.1 研究デザイン 
本章は，Bilinear scaling法を用いて，異なる 4機種の X線 CT装置から取得し
た減弱係数（µm値）と理論式によって算出した減弱係数（µt 値）とを，組成が
既知の物理評価用ファントムを用いて定量的に評価した。私は，各 X 線 CT 装
置から取得した µm値を評価するために，X線 CT画像から µ mapを作成した。µ 
map は，画像処理装置を用いて X 線 CT 値分布から減弱係数分布に変換し，取
得した。 
 
3.2.2 使用機器 
使用した X 線 CT 装置は，Discovery NM/CT 670 pro scanner Brightspeed16 
（G-CT）（GE Healthcare, WI, USA），Aquillion ONE（T-CT）（Toshiba Medical 
Systems, Tokyo, Japan），Brilliance CT 64（P-CT）（Philips Healthcare, Cleveland, OH, 
USA），SOMATOM Sensation Open ICT（S-CT）（Siemens, Erlangen, Germany）の
4機種を用いた。私は，画像処理装置 Xeleris 3.0（GE Healthcare, WI, USA）に各
X線 CT画像を転送し，µ mapを作成した。 
X線 CT装置の実効エネルギーを算出するために，照射線量は，ACCU-DOSE 
model 2186, 10×6-3CT ionization chamber dosimeter (Radcal Corporation, Monrovia, 
CA, USA)を用いて計測した。 
 
3.2.3 組織等価ファントム 
使用した RMI467組織等価ファントム（RMI467ファントム）は，水等価物質
（330 mm径）に肺，軟部，および骨組織を模擬したロッドを挿入して，各 X線
CT装置で撮影した（Fig. 3-1）。Table 3-1に各ロッドの組成を示す。RMI467ファ
ントムの内部は，密度 1.02 g/cm3の水等価物質で構成されており，RMI467ファ
ントム内の人体と組織等価である 10本の円形ロッド（肺組織：0.28 - 0.45 g/cm3，
軟部組織：0.94 - 1.05 g/cm3，骨組織：1.34 - 182 g/cm3）は，ストリークアーチフ
ァクトの影響が尐なくなるように配置した。なお，RMI467 ファントムの組成，
密度，および電子密度は，Texas Medical Centerによって公開されているデータ
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に基づいて算出した 75)。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(a) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(b) 
 
Fig. 3-1  
RMI 467 組織等価ファントムの外観(a)と X線 CT画像(b)
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Table 3-1  
RMI 467ファントムの組成 
 
  Weight Percentage 
Rod No Material H C N O Mg Si Cl Ca 
1 Lung - LN300 8.5 59.3 2.0 18.1 11.2 0.8 0.1 0.0 
2 Lung - LN450 8.5 59.5 2.0 18.1 11.2 0.6 0.1 0.0 
3 AP6 Adipose 9.1 72.2 2.3 16.3 0.0 0.0 0.1 0.0 
4 BR12 Breast 8.7 70.0 2.4 17.9 0.0 0.0 0.1 1.0 
5 CT Solid Water 8.1 67.2 2.4 19.8 0.0 0.0 0.1 2.3 
6 LV1 Liver 11.0 67.0 2.5 20.0 0.0 0.0 0.1 2.3 
7 SR2 Brain 10.8 72.5 1.7 14.9 0.0 0.0 0.1 0.0 
8 CB2 - 30% CaCO3 6.7 55.6 2.1 25.6 0.0 0.0 0.1 12.0 
9 CB2 - 50% CaCO3 4.8 41.6 1.5 32.0 0.0 0.0 0.1 20.0 
10 SB3 Bone Cortical 3.4 31.4 1.8 36.5 0.0 0.0 0.0 26.8 
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3.2.4 データ収集・画像処理 
X線CTデータは，4機種のX線CT装置を用いて，撮像条件を管電圧：140 kV，
120 kV，100 kV，および 80 kV，管電流時間積：400 mAs，Field of view：500 mm
に設定した。各 X線 CTデータは，Filtered backprojection（FBP）法を用いて，
512×512 matrix，スライス厚：5 mm，各画像再構成関数を SOFT（G-CT），FC11 
（T-CT），Standard A（P-CT），B20s（S-CT）のそれぞれの条件にて画像再構成
処理を行った。また，それぞれの µ mapは，各 X線 CT装置で実測した実効エ
ネルギーを用いて，Ｘ線 CT 画像から変換した。なお，SPECT 画像のマトリッ
クスサイズに合わせるために，X 線 CT 画像は，512×512 matrix から 128×128 
matrixに変換し，各 CT値は，Xeleris 3.0上で National Institute of Standards and 
Technology（NIST）データに基づいて µ値に変換した 59)。 
CT値と µ値は，画像上で 10本のロッドに関心領域（region of interest: ROI）
を設定して計測した。 
 
3.2.5 評価方法 
私は，RMI467ファントムを用いて，肺，軟部，および骨組織における CT値，
実効原子番号，および密度で µm値と µt値とを比較検討した。私は，G-CT を用
いて，実効エネルギーと µ値との関係を評価した。次に，4機種の X線 CT装置
から得られる µm値と µt値から，変換精度の検証を行った。 
各 X 線 CT 装置の実効エネルギーは，事前にアルミニウム半価層測定 76)によ
って算出し，µ値の変換に用いた。 
 
3.2.5.1 異なる実効エネルギーにおける CT値の変化 
Table 2に，各 X線 CT装置の実効エネルギーを示す。私は，G-CTを用いて，
実効エネルギーを 64 keV（X線管電圧：140 kV），58 keV（120 kV），53 keV（100 
kV），47 keV（80 kV）と可変させて，各実効エネルギーにおける CT値と，実効
原子番号および密度との関係を評価した。 
平均 CT値は，関心領域（regions of interest: ROI）（直径の 80%，600 pixel）を
各ロッド上に設定し，計測した。実効原子番号（Zeff）は，式（3-1）を用いて算
出した 77)。 
 
𝑍𝑒𝑓𝑓 = √∑ 𝑓𝑖
𝑖
× (𝑍𝑖)2.94
2.94
   (3 − 1) 
 
ここで，𝑓𝑖は，電子数の比率，𝑍𝑖は，原子番号を示す。 
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Table 3-2  
各 X線 CT装置の実効エネルギー及び線減弱係数 
 
 
 
 
 
Table 3-3  
各ロッドの物理データ 
 
         
 
Rod 
No 
Material 
Effective 
Atomic Number 
Physical Density Electron Density 
Liner 
Attenuation 
Coefficient 
(g/cm3) Relative to Water (cm-1) 
1 Lung - LN300 7.62 0.28 0.28 0.040 
2 Lung - LN450 7.60 0.45 0.40 0.060 
3 AP6 Adipose 6.32 0.94 0.90 0.138 
4 BR12 Breast 6.90 0.98 0.96 0.145 
5 CT Solid Water 7.60 1.02 0.99 0.148 
6 LV1 Liver 7.60 1.09 1.07 0.151 
7 SR2 Brain 6.23 1.05 1.05 0.160 
8 CB2 - 30% CaCO3 10.6 1.34 1.28 0.175 
9 CB2 - 50% CaCO3 12.22 1.56 1.47 0.183 
10 SB3 Bone Cortical 13.30 1.82 1.69 0.193 
 
 
          
  
T-CT 
(120 kV) 
S-CT 
(120 kV) 
G-CT 
(140 kV/ 120 kV/ 100 kV/ 80 kV) 
P-CT 
(120 kV) 
Effective energy (keV) 52.0 57.6 64.1 / 58.1 / 53.3 / 47.0 65.6 
μwater,x      (cm
-1) 0.222 0.210 0.201 / 0.210 / 0.220 / 0.238 0.198 
μbone,x      (cm
-1) 0.764 0.639 0.559 / 0.639 / 0.740 / 0.923 0.539 
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3.2.5.2 異なる X線 CT装置における CT値と µ値 
Table 3に，NISTデータの質量減弱係数に基づいて算出した各ロッドにおける
µt値を示す。本検討において，計算によって求められた µt値を理論値と定義し
た。質量減弱係数と反応断面積の関係は，式（3-2）で定義される。 
 
μ
𝜌
=
𝜍 × 𝑁𝐴
𝐴
 (3 − 2) 
 
ここで，ρは密度，σは反応断面積，NAはアボガドロ定数，Aは質量数を示す。 
ロッド番号 7の構成元素は，H（10.8%），C（72.5%），N（1.7%），O（14.9%），
および Cl（0.1%）で，γ線エネルギー140 keVにおける反応断面積は，それぞれ
0.270，0.138，0.138，0.139および 0.155 cm2/gを示す。したがって，140 keVに
おけるロッド番号 7の µt値は，0.160 cm
-1を示す。同様に，140 keVにおける各
ロッドの µt値を算出した。 
Bilinear scaling法によって取得される µm値は，式（3-3）と式（3-4）から Xeleris 
3.0を用いて算出した。 
 
𝜇𝑚 = 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟 +
CT number ∙ 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑥 ∙ (𝜇𝑏𝑜𝑛𝑒 − 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟)
1000 ∙ (𝜇𝑏𝑜𝑛𝑒,𝑥 − 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑥)
    (CT number > 0)   (3 − 3) 
 
𝜇𝑚 =
(CT number + 1000) ∙ 𝜇𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟
1000
 (CT number ≤ 0)                                           (3 − 4) 
 
ここで，μwaterと μboneは，γ 線エネルギーにおける水と骨の線減弱係数，μwater, x
と μbone, xは，X線CT装置の実効エネルギーにおける水と骨の線減弱係数を示す。
µm値と µt値は，各 X線 CT装置で管電圧 120 kVにおける CT値，実効原子番号，
および密度を用いて統計学的に評価した（Steel-Dwass test p < 0.05）。 
ここで，µm値は，µ map上でロッドに円形の ROI（ロッドの直径 80%，60 pixel）
を用いて計測した。 
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3.3 結果 
3.3.1 CT値と X線 CT装置の実効エネルギー 
Fig. 3-2に，実効エネルギーを可変させた時に得られた各ロッドの平均 CT値
を示す。平均 CT値は，密度が 1.34 g/cm3以下において実効エネルギーが低くな
るにつれて増加した（Fig. 3-2a）。平均 CT値は，64 keVと比較して 47 keVで増
加し，平均 CT値の差は，0.28 g/cm3，1.56 g/cm3，および 1.82 g/cm3で，それぞ
れ 1.1%，44.2%，および 45.1%を示した。肺組織において，実効原子番号と CT
値との関係は，直線性を示さなかった（Fig. 3-2b）。 
 
3.3.2 異なる X線 CT装置における CT値と μ値 
Fig. 3-3，Table 3-4に，実効エネルギー，実効原子番号，および密度における
各ロッドの µm値を示す。µm値は，密度が増加するにつれて増加した（Fig. 3-3a）。
µm値は，47 keVと比較して 64 keVにおいて，0.28 g/cm
3，1.56 g/cm3，および 1.82 
g/cm3で，それぞれ 7.4%，5.9%，および 9.5%有意に高値を示した（p < 0.05）。
軟部組織において，µm値は，47 keVと 64 keVで同等の値を示した。47 keVと
64 keVで µm値の差は，1.5%以下を示した。µm値の差は，58 keVで軟部組織に
おいて 11%，骨組織において 21%を示した。 
Fig. 3-4に，各 X線 CT装置の CT値から変換された µm値を示す。CT値が 0 HU
以下における回帰直線の傾きは，各 X 線 CT 装置でほぼ同等を示した。一方，
CT値が 0 HU以上で，回帰直線の傾きは，P-CT，G-CT，S-CT，および T-CTで，
それぞれ 7.4×10-5，6.6×10-5，6.6×10-5，および 5.5×10-5を示した。 
Fig. 3-5に，各 X線 CT装置のロッドの平均 CT値を示す。高原子番号におい
て，T-CTの平均 CT値は，他装置よりも高値を示した。T-CTと S-CTにおける
平均 CT値の差は，0.28，1.09，および 1.82 g/cm3にてそれぞれ 2.8%，1.9%，お
よび 17.5%を示した。 
軟部組織において µm値は，µt値と同等を示したが，骨組織において有意に誤
差を生じた（Fig. 3-6，Table 3-5）。P-CTで得られた µm値は，1.56 g/cm
3と 1.82 g/cm3
において 0.21 cm-1と 0.23 cm-1を示し，それぞれの誤差は，14.0%と 21.5%を示し
た。肺組織において，実効原子番号 7.60で，P-CTの µm値は，0.28 g/cm
3と 0.45 
g/cm3でそれぞれ 0.05 cm-1と 0.07 cm-1を示し，µt値との誤差は，25.4%と 23.5%
を示した。 
X線 CT装置の実効エネルギーが高くなるにつれて µm値は，有意に増加し，
T-CTと P-CTにおける µm値の差は，0.28 g/cm
3，1.09 g/cm3，および 1.82 g/cm3
でそれぞれ 2.0%，4.1%，および 6.0%を示した（p < 0.05）。 
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Fig. 3-2 
各ロッドの密度(a)と実効原子番号(b)の違いと平均CT値の関係 (△47 keV, □53 keV, ○58 keV, ×64 
keV). 関心領域は，X線 CT画像上で設定し，平均 CT値を計測した。 
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Fig. 3-3  
各ロッドの密度(a)と実効原子番号(b)の違いと線減弱係数の関係(△47 keV, □53 keV, ○58 keV, ×64 
keV) 
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Table 3-4  
G-CTにおける実効エネルギーの違いによる線減弱係数 
 
 
 
                
Rod No Material 
64 keV vs 
58 keV 
64 keV vs 
53 keV 
64 keV vs 
47 keV 
58 keV vs 
53 keV 
58 keV vs 
47 keV 
53 keV vs 
47 keV 
1 Lung - LN300 n.s. n.s. * n.s. * * 
2 Lung - LN450 n.s. n.s. * n.s. * * 
3 AP6 Adipose n.s. * n.s. * * n.s. 
4 BR12 Breast n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. 
5 CT Solid Water n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. 
6 LV1 Liver n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. 
7 SR2 Brain * n.s. n.s. * n.s. n.s. 
8 CB2 - 30% CaCO3 * * * * * * 
9 CB2 - 50% CaCO3 * * * * * * 
10 SB3 Bone Cortical * * * * * * 
        
Steel-Dwass test *: p < .05, n.s.: not significant. 64 keV (140 kV), 58 keV (120 kV), 53 keV (100 kV), 47 
keV (80 kV). 
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Fig. 3-4  
各 X線 CT装置における CT値と減弱係数との関係 (○P-CT, △G-CT, ×S-CT, □T-CT) 
CT値 0 HU以上における近似直線の傾き y=7.4×10-5x+0.149 [○P-CT], y=6.6×10-5x+0.149 [△G-CT], 
y=6.6×10-5x+0.149 [×S-CT], and y=5.5×10-5x+0.147 [□T-CT]. 
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Fig. 3-5  
各ロッドの実効エネルギー(a)，密度と平均 CT値との関係(b) (○P-CT, △G-CT, ×S-CT, □T-CT). 
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Fig. 3-6  
各ロッドの実効エネルギー (a)，密度と減弱係数との関係 (b) (○P-CT, △G-CT, ×S-CT, □T-CT, 
+theoretical value) 
理論値は，実効エネルギーが 140 keVでの線減弱係数を示す。 
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Table 3-5 
各 X線 CT装置における減弱係数の比較 
 
 
                
Rod 
No 
Material 
G-CT vs 
T-CT 
G-CT vs 
P-CT 
G-CT vs 
S-CT 
T-CT vs 
P-CT 
T-CT vs 
S-CT 
P-CT vs 
S-CT 
1 Lung - LN300 n.s. n.s. n.s. * * n.s. 
2 Lung - LN450 * n.s. n.s. * * n.s. 
3 AP6 Adipose n.s. n.s. n.s. * n.s. n.s. 
4 BR12 Breast * * n.s. * * * 
5 CT Solid Water * n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. 
6 LV1 Liver * n.s. n.s. * * n.s. 
7 SR2 Brain * * * * * * 
8 CB2 - 30% CaCO3 * * * * * * 
9 CB2 - 50% CaCO3 * * * * * * 
10 SB3 Bone Cortical * * * * * * 
        
Steel-Dwass test *: p < .05, n.s.: not significant. 
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3.4 考察 
SPECT/CT検査において，Bilinear scaling法を用いた CTAC法は，使用する X
線 CT装置に関係なく，µ mapを構築することが出来る。CTAC法の臨床的有用
性は，先行研究で報告されている 31, 72)。本章において，私は，4機種の X線 CT
装置を用いて，組成が既知である物理評価用 RMI467 ファントムを用いて，CT
値から減弱係数への変換精度を検証した。 
X線 CT検査において，γ線の減弱は，光電効果とコンプトン散乱による影響
を受ける。したがって，骨組織のような高い CT値は，低い実効エネルギーと高
原子番号でより減弱の影響がある。 
平均 CT 値は，実効エネルギー47 keV で，密度と実効原子番号が増加するに
つれて高値を示し，特に，実効原子番号が 10.0（> 1.34 g/cm3）以上において，
他の実効エネルギーと比較して顕著に増加した（Fig. 3-2）。これらの結果から減
弱は，実効原子番号が増加し，実効エネルギーが低くなるほど光電効果による
影響が支配的であることを示している。骨組織の平均 CT値は，肺および軟部組
織と比較して，X線 CT装置の実効エネルギーの影響がより顕著に現れた。本検
討が 3つの組織（肺，軟部，骨組織）で検討する必要性があることが示された。 
軟部組織における µm値の差は，実効原子番号の変化率が軟部組織と骨組織と
で，それぞれ 18%と 20%とほぼ同等にも関わらず，骨組織と比較して認められ
なかった（Fig. 3-3b，Table 3-3）。これらの結果は，X線 CT装置の実効エネルギ
ーによる違いは，低実効原子番号（軟部組織）で µm値にほとんど影響を及ぼさ
ないことを示している。 
骨組織において，P-CTの平均 CT値は，G-CTおよび S-CTと比較して有意に
変化しないにもかかわらず（Fig. 3-5），µm値は，密度 1.82 g/cm
3で，他装置と比
較して 6%増加した（Fig. 3-6）。これらの結果から，µm値は，CT値よりも μwater,x 
と μbone,xによる影響が大きいことが明らかとなった。 
µm値は，実効エネルギーが高値になるほど増加し，µt値よりも高値を示した。
X線 CTと物質との相互作用は，軟部組織においてコンプトン散乱，骨組織にお
いて光電効果が支配的である。γ線の単一光子エネルギー140 keVで，骨組織に
おいて物質との相互作用は，コンプトン散乱が支配的である。したがって，骨
組織での変換精度は，物質との相互作用の違いにより低下したと考えられる。 
本検討において，肺組織における µm値と µt値との差は，22.9%（0.28 g/cm
3）
を示した。肺組織の密度は，空気を含んでいるために，軟部と骨組織よりも低
値を示す。一方，肺組織の実効原子番号は，軟部組織とほぼ同等であった。軟
部組織において，光電効果は，γ 線の単一光子エネルギー140 keV よりも X 線
CT の実効エネルギー領域で減弱係数に対する影響が顕著である。したがって，
肺組織の µm値は，µt値と比較して増加した。 
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平均 CT値と減弱係数との関係は，それぞれの組織で X線 CT装置の実効エネ
ルギーと線減弱係数との関係が変化することが知られている。LaCroix ら 54)は，
CT画像から µ mapへ変換するために，Bilinear scalingが必要であると報告して
いる 55, 56)。私は，組織によって減弱係数が変化するために，CT値が 0 HU以上
において，異なるスケールファクタを用いて µ 値へ変換する必要があると考え
た。しかし，本検討において，骨組織および肺組織において µm値は，µt値と比
較して増加し，変換精度が低いことが明らかとなった。その時，高原子番号に
おける計測値と理論値との差は，Ayら 58)が PET/CT検査で生じた差よりも大き
くなった。 
 γ線の単一光子エネルギーと実効エネルギーとが異なっているT-CTのµm値は，
他装置よりも µt値に近い結果となった（Fig. 3-6）。50-60 keVの範囲において，
軟部および骨組織の CT値は，実効エネルギーと実効原子番号により，光電効果
とコンプトン散乱の割合が変化するために，変換が困難であると考えられる。
私は，軟部組織において，精度のよい CTAC 法が適用できることを明らかにし
た。一方，実効原子番号が 10以上において CTAC法は，X線 CT装置の実効エ
ネルギーの違いを考慮する手法を用いて，精度を向上させる必要があることが
示唆された。 
最後に，CT値は，実効エネルギーと線質硬化現象により変化する。線質硬化
補正の適用は，CT 画像の画質を改善させることが可能であり，CT 値の変化は
わずかである。本検討において，G-CTと S-CTの µ 値は，たとえ平均 CT値が
変化したとしても，実効エネルギーが同じであるために，ほとんど変化しなか
った。したがって，私は，線質硬化補正は，µ値にほとんど影響しないと考えて
いる。 
 
3.5 小括 
本章は，脳血流検査において，Bilinear scaling法を用いた CTAC法の適応の妥
当性および精度を評価した。 
脳実質を含む軟部組織において，CT値から減弱係数への変換誤差は，3%以下
であり，脳血流 SPECT検査への適用の妥当性が明らかとなった。しかし，肺組
織と骨組織において，CT値から減弱係数への変換精度は，25.4% ~ 21.5%と低下
した。骨組織のような高原子番号での誤差は，物質との相互作用の違いによっ
て生じたことが示唆された。 
CTAC法は，軟部領域で精度よく減弱補正できるために，脳血流 SPECT画像
の画質改善に有用であることが明らかとなった。一方で，臨床の脳血流 SPECT
画像は，減弱による画質低下だけでなく，距離に依存したボケによる画像劣化
を生じている。 
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第 4章 
脳血流 SPECT画像における位置分解能補正の効果
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4.1 はじめに 
第 3章において，私は，脳領域における CTAC法の補正精度が誤差 3%以下で
あることを明らかにした。一方で，臨床脳血流 SPECT画像は，減弱による画質
低下だけでなく，距離に依存したボケによる画像劣化を生じているのが現状で
ある。 
臨床現場において，脳血流 single photon emission computed tomography（SPECT）
および positron emission tomography（PET）検査で計測される局所脳血流量
（regional cerebral blood flow: rCBF）は，局所脳領域の血流分布を定量的に評価
できる。また，脳血流 SPECT画像は，統計学的脳機能画像解析法を用いて，健
常者に対する血流変化を Z-score や Extent-score などによる定量評価が可能であ
る 9, 10, 14, 78)。それゆえに，脳血流 SPECT検査は，虚血領域および過潅流領域の
評価だけでなく，アルツハイマー型認知症やレビー小体型認知症などに代表さ
れる脳の器質的な状態や認知症疾患における鑑別診断に有用とされている 8)。 
脳血流 SPECT 画像の画質向上は，rCBF 評価および統計学的脳機能画像解析
精度が必要不可欠な要件である 20)。しかし，SPECT画像は，PET画像と比較し
て空間分解能，感度および雑音特性に劣っている。近年，脳血流 SPECT画像の
画質および rCBFは，減弱補正法，散乱線補正法および位置分解能補正（resolution 
recovery: RR）を用いることで改善することが報告されている 11, 29, 31, 43, 79~81)。位
置分解能補正は，SPECT 装置におけるコリメータ開口幅および検出器間距離等
の情報を用いて，位置分解能および雑音特性の向上を図ることが可能である。
特に，位置分解能補正効果による深部領域におけるカウントの増加は，rCBFの
定量性および統計学的脳機能画像解析の精度を向上させる可能性がある 82)。一
方で，Onishi ら 45, 83)の報告にあるように，位置分解能補正の物理特性は，使用
する SPECT装置および画像処理ソフトウェアによって異なり，またその処理法，
正確さ，および効果の検証は十分ではない。位置分解能補正は，コリメータの
幾何学的な情報を含む補正法であるために，使用するコリメータによらず結果
画像は，同じになることが理想的である。しかし，特に，N-Isopropyl-p-[123I] 
Iodoamphetamine（123I-IMP）を用いた脳血流 SPECT 検査において，高いエネル
ギー光子（529 keVガンマ線）からのペネトレーションの影響が定量値に影響す
ることが懸念される。 
本章の目的は，位置分解能補正の効果を検証することであり，異なるコリメ
ータにおける位置分解能補正効果を 3 次元脳ファントム（以下ファントム）84)
を用いて SPECTデータの物理特性を評価した。また，ファントムデータおよび
健常者脳血流 SPECTデータにおいて，コリメータおよび画像再構成条件の違い
による局所脳領域の影響も比較した。 
 
69 
 
4.2 方法 
4.2.1 研究デザイン 
本検討は，コリメータの違いによる位置分解能補正効果の有無（補正有り： 
+RR，補正なし： -RR）を評価するために，2種類のコリメータでファントムお
よび健常者脳血流 SPECTデータを用いて，コントラスト，平均カウントおよび
normalized mean square error（NMSE）による物理的評価および局所脳放射能量で
評価した。 
なお，局所脳放射能量は，自作プログラム 85)を用いて計測した局所脳領域の
カウントから算出した局所放射能量と実際に封入した放射能量との差による評
価も加えた。 
 
4.2.2 使用装置・画像収集再構成条件 
使用した SPECT/CT装置は，Discovery NM/CT 670 pro（GE Healthcare社製）
を用い，コリメータは，123I 対応の拡張低エネルギー汎用コリメータ（extended 
low-energy general purpose: ELEGP）および中エネルギー汎用コリメータ
（medium-energy general purpose: MEGP）を使用した。収集に用いたコリメータ
は，空気中で回転中心 10 cmにおいて full width at half maximum（FWHM）が 10.3 
mm（ELEGPコリメータ）および 9.4 mm（MEGPコリメータ）の性能を有す。
また，cross calibration factor（CCF）算出のために放射能測定装置 CRC-55tW
（CAPINTEC）を使用した。 
画像処理装置は，Xeleris 3.1（GE Healthcare）を用いて画像処理を行い，画像
再構成は，3D-ordered subset expectation maximization（3D-OSEM）法（GE Healthcare）
を用いた。前処理フィルタに Butterworth フィルタを用い，散乱線補正は，dual 
energy window（DEW）法，減弱補正は，computed-tomography attenuation correction
（CTAC）法をそれぞれ適用した。位置分解能補正（Evolution for boneTM）は，
散乱補正法および減弱補正法とともに，3D-OSEM 法に組み込んで適用された。
なお，DEW法は，事前に散乱補正が適切に実施される係数（ELEGP: 1.0, MEGP: 
0.8）を評価し，その係数を用いた。なお，SPECT値のバイアスを避けるために
私は，位置分解能補正を適用した場合，スケールファクタがプロジェクション
データに対して適用されることを確認している。 
収集条件は，128×128マトリクス（2.95 mm/pixel），連続回転収集にて，ファ
ントムで 300 min（4度/step，90 view，5 min/rot），健常者ボランティア収集で 30 
min（4度/step，90 view，5 min/rot），検出器－回転中心間距離を 150 mmに設定
した。減弱補正用 CT データは，撮影条件が 120 kV, 10 mAs で，filtered 
backprojection（FBP）法を用い，画像再構成フィルタに SOFTを使用し，画像雑
音の低減を目的とした adaptive statistical iterative reconstruction（ASIR）を 40%の
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割合で適用し画像再構成を行った。 
NMSEの算出は，Prominence Processor Ver. 3.1 for Windows（核医学画像処理技
術カンファレンス）を使用し，コントラストは，Image J（米国国立衛生研究所）
を用いて算出した。局所脳領域のカウントは，MATLAB R2012a（MathWorks社）
上でフリーソフトウェア statistical parametric mapping 8（SPM8）を用いて，voxel 
based Stereotactic Extraction Estimation（vbSEE）Ver. 1.2に搭載されている vbSEE 
Talirach Atlas Level 2（富士フイルム RIファーマ株式会社），および自作プログラ
ムを用いて計測した。また，局所脳放射能量は，算出された局所脳カウントか
ら CCFを用いて，放射能量に変換して算出した。 
 
4.2.3 ファントムデータ処理 
使用したファントム（株式会社モレキュラーイメージングラボ社製）は，灰
白質領域に 123I-IMP（51.2 kBq/ml）（日本メジフィジックス株式会社），骨領域に
骨等価溶液 K2HPO4をそれぞれ封入してデータ収集を行った（Fig. 4-1）。 
ファントムデータの画像再構成条件は，3D-OSEM法を用いて，散乱線（DEW
法），減弱補正（CTAC 法）および位置分解能補正を適用して再構成処理を行っ
た。更新回数は，subsetを 10に固定し，繰り返し回数（iteration）を，10 - 300
（1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8, 9, 10, 15, 30）の範囲で変化させた。Butterworth フィルタの
遮断周波数（cut-off frequency: Fc）は，0.40, 0.45, 0.50, 0.55, 0.60, 0.65, 0.70 
cycles/cm の 7 種類に変化させて再構成画像に対してフィルタ処理を行い，ファ
ントム画像を作成した。 
 
4.2.4 健常者脳血流 SPECTデータ処理 
健常者ボランティアデータ（25名，年齢 58-78歳 64.7±5.8歳）は，2種類の
コリメータで同一の SPECT/CT 装置を用いて収集した。対象とした健常者ボラ
ンティアは，神経内科および放射線科医により神経心理学的検査および同日実
施の MR 検査で異常所見が認められず，書面による説明および同意を得た健常
者とした。 
データは，安静閉眼，仰臥位にて 123I-IMP（222 MBq）を投与後 15分（ELEGP
コリメータ）および 55 分（MEGP コリメータ）からそれぞれ 30 分間収集した
データを使用した。なお，投与後 85 分における SPECT データの全脳および局
所放射能量の変化は，投与後 15分と比較して低値（< 5%）を示した。なお，更
新回数は，subsetと iterationの積と定義した。 
健常者ボランティアの SPECT の再構成条件は，3D-OSEM 法でファントム検
討にて決定した更新回数および Butterworth フィルタの遮断周波数を用いて画像
再構成を行った。各種補正法は，ファントムデータと同様に散乱線（DEW法），
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減弱補正（CTAC法）および位置分解能補正を適用した。また，CT減弱分布デ
ータは，コリメータの種類に問わず同一のデータとした。 
なお，本研究は，島根大学倫理委員会の承認（承認番号：第 1367号 平成 25
年 9月 3日）を得て実施した。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 4-1  
3 次元脳ファントムを用いたコントラスト値，平均カウント，及び normalized 
mean square errorの計測 
(a) ファントム外観 
(b) 視床レベルの X線 CT画像 
(c) SPECT画像（関心領域： ①中心領域，②辺縁領域，③白質） 
(a) (b) 
(c) 
① 
② 
③ 
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4.2.5 評価方法 
4.2.5.1 コントラスト 
コントラストは，ファントムデータと画像処理フィルタの影響を評価するた
めに，更新回数を 100回（subset = 10, iteration = 10）に固定し，Butterworth フィ
ルタの遮断周波数を 7 種類に変化させて画像再構成したファントム画像を用い
て，中心領域および辺縁領域における式 4-1を用いて算出した。プロファイルカ
ーブは，Image Jを用いて小脳，視床，および頭頂葉レベルの横断画像上に描出
した（Fig. 4-2a）。 
c𝑜𝑛𝑡𝑟𝑎𝑠𝑡 =
𝐶𝑚𝑎𝑥 − 𝐶𝑚𝑖𝑛
𝐶𝑚𝑎𝑥
          (4 − 1) 
ここで，Cmaxおよび Cminは，プロファイルカーブから取得したカウントの最大
値および最小値を示す（Fig. 4-2b）。 
 
4.2.5.2 平均カウント，Normalized mean square error 
Fig. 4-1cに示すように，平均カウントは，更新回数を変化させたファントム画
像内に関心領域を設定し，関心領域内の平均カウントを計測して画像再構成条
件の違いを比較した。 
ファントムデータは，全収集時間が 300 min のデータから抽出した収集開始
30 min のデータを用いて，各種補正法（散乱線，減弱，位置分解能補正）を適
用し，更新回数は，subsetを 10に固定し，繰り返し回数（iteration）を，10 - 300
（1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8, 9, 10, 15, 30）の範囲で変化させた。Butterworth フィルタは，
遮断周波数を 0.5 cycles/cmに設定した。関心領域（円形：20 pixels）は，視床レ
ベルで，白質（White matter），中心（center）および辺縁領域（out）に設定し，
平均カウントを評価した。 
NMSE値は，各コリメータにおける最適な画像再構成条件を評価するために，
画像再構成条件を変化させた基準画像と評価画像とを用いて NMSE 値を算出し
た。式 4-2に，NMSE値の算出に用いた式を示す。 
𝑁𝑀𝑆𝐸 =
∑ ∑ ∑ (𝑅(𝑖, 𝑗, 𝑘) − 𝑇(𝑖, 𝑗, 𝑘))
2𝑦
𝑘=1
𝑥
𝑗=1
𝑧
𝑖=1
∑ ∑ ∑ 𝑅(𝑖, 𝑗, 𝑘)2𝑦𝑘=1
𝑥
𝑗=1
𝑧
𝑖=1
        (4 − 2) 
ここで，x=マトリクスサイズ（x），y=マトリクスサイズ（y），z=スライス数，
R(i,j,k)は，基準画像，そして T(i,j,k)は，評価画像を示す。 
基準画像は，全収集時間が 300 minのファントムデータを用いて，位置分解能
補正を適用した 3D-OSEM法（処理フィルタなし）で更新回数が 100回に設定し
た。評価画像は，全収集時間が 300 minのデータから抽出した収集開始 30 min
のデータを用いて，各種補正法を適用し，Butterworth フィルタの遮断周波数を
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変化させて作成した。私は，最小の NMSE 値となる画像再構成条件を最適な画
像再構成条件に設定した。 
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4.2.5.3 局所脳放射能量 
2 種類のコリメータにおける位置分解能補正と局所脳領域の影響を評価する
ために，私は，最適な更新回数および Butterworth フィルタの遮断周波数で処理
されたファントム画像および健常者 SPECT画像を用いて局所脳カウントを計測
し，CCFを用いて局所脳放射能量を算出した。 
局所脳カウントは，MATLAB R2012a上で処理される自作プログラムを使用し
て，vbSEE Talairach Atlas（Level 2，12領域）テンプレートで区分された 5領域
（前頭葉，頭頂葉，後頭葉，側頭葉，sub-lobar）内のカウントを全て抽出し，そ
の平均値を計測した（Fig. 4-2c）。 
局所脳放射能量は，前述した 5領域の局所脳カウントから CCF（Bq・pixel・
count-1・ml-1）を用いて算出した（Table）。 
CCF は，123I の単位量当たりの放射能量（Bq/ml）と，本検討と同一の画像収
集・再構成条件で取得した円柱ファントム（160 mm径）の再構成画像における
単位ピクセルあたりのカウント（count/pixel）との比から算出した。 
 
 
 
 
Table  
クロスキャリブレーションファクタ 
 
          
 
ELEGP collimator MEGP collimator 
 - RR + RR - RR + RR 
CCF 
(kBq・pixel/count/ml) 
0.314 0.065 0.613 0.126 
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4.3 結果 
4.3.1 コントラスト 
ファントム画像における各スライスレベルのプロファイルカーブをFig. 4-3に，
プロファイルカーブから算出したコントラスト値を Fig. 4-4に示す。ELEGP と
MEGPのコリメータにおけるプロファイルカーブは，小脳レベルにおいて，-RR
と比較して+RR で遮断周波数の依存性を認め，その影響は辺縁領域でより顕著
に示した（Fig. 4-3a）。 
視床レベルにおいて，+RRで Fc = 0.5 cycles/cmの場合，中心領域のカウント
は，辺縁領域と比較して，11.4%低値（ELEGP）および 11.5%（MEGP）高値を
示した（Fig. 4-3b）。頭頂葉レベルのプロファイルカーブは，遮断周波数の依存
性を認めなかった（Fig. 4-3c）。 
小脳レベルにおいて，コントラスト値は，+RR で-RR と比較して辺縁領域で
増加した。+RRで両者のコリメータにおける辺縁領域のコントラスト値は，-RR
と比較して Fc = 0.5 cycles/cmで約 2倍高値を示した（Fig. 4-4a）。 
視床レベルにおいて，コントラスト値は，+RR で-RR と比較して中心領域で
減尐し，辺縁領域で増加した。中心領域のコントラスト値は，28%（ELEGP）
および 6%（MEGP）低下した（Fig. 4-4b）。また，+RRで両者のコリメータにお
ける辺縁領域のコントラスト値は，-RRと比較して Fc = 0.5 cycles/cmで 20%高
値を示した。 
頭頂葉レベルにおいて，両者のコリメータでのコントラスト値は，+RRで-RR
と比較して高値を示し（中心領域：6-7%，辺縁領域：3-5%），周波数依存性を認
めなかった（Fig. 4-4c）。 
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Fig. 4-3  
脳底(a)，視床(b)，及び頭頂葉(c)レベルにおけるプロファイル曲線 
中心領域：90 -120（脳底），80 - 100（視床），60 - 110（頭頂葉）．辺縁領域：130 - 150（脳底），110 
- 140（視床），120 - 150（頭頂葉）．(ⅰ) - RR, ELEGP, (ⅱ) + RR, ELEGP, (ⅲ) - RR, MEGP, (ⅳ) + RR, 
MEGP 
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Fig. 4-4  
脳底(a)，視床(b)，及び頭頂葉(c)レベルにおける中心（上段）と辺縁（下段）領域のコントラスト
値 
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4.3.2 平均カウント，Normalized mean square error 
Fig. 4-5に，両者のコリメータにおける更新回数を変化させた場合の平均カウ
ントを示す。中心（center）および辺縁領域（out）の平均カウントは，両者のコ
リメータにおいて+RRで SI > 100，-RRで SI > 50にてプラトーを示した。白質
領域（White matter）の平均カウントは，+RRで SI > 150，-RRで SI > 60にてプ
ラトーを示した。なお，皮質領域の評価を目的として，以後のデータ処理は，
両者のコリメータにおける更新回数が，+RRで SI = 100，-RRで SI = 50に設定
して評価を行った。 
中心および辺縁領域の平均カウントは，両者のコリメータで-RR と比較して
+RR で高値を示し，白質領域の平均カウントは，更新回数が増加するにつれて
+RR で低値を示した。ELEGP コリメータで辺縁領域の平均カウントは，RR に
よらず更新回数 100回において中心領域よりも 10%高値を示した（Fig. 4-5a）。
MEGP コリメータで平均カウント値は，辺縁領域と比較して中心領域で高値と
なり，更新回数 100回において，-RRで 4%，+RRで 9%高値を示した（Fig. 4-5b）。 
Fig. 4-6，4-7に，最適な更新回数で Butterworthフィルタの遮断周波数を変化
させた場合の SPECT画像および NMSE値と遮断周波数との関係を示す。すべて
の画像再構成条件において，NMSE値は Fc = 0.50 cycles/cmで最小値を示した。 
 
4.3.3 局所脳放射能量 
Fig. 4-8，4-9は，両者のコリメータで位置分解能補正の有無によるファントム
データおよび健常者脳血流 SPECTデータの局所脳放射能量を示す。 
ファントムデータの局所脳放射能量は，+RRが-RRと比較して増加し，ELEGP
コリメータで 5-7%，MEGPコリメータで 5%増加した。 
局所脳放射能量の真値（85 kBq/ml）からの誤差は，ELEGPコリメータで増加
した．後頭葉および頭頂葉の領域で ELEGPコリメータでの誤差は，-RRで 21%，
+RRで 17%と，差が認められた。MEGPコリメータにおいて，+RRで最も真値
に近づき，誤差は，後頭葉，頭頂葉および側頭葉で 5%以下を示した。また，特
に Sub-lobarの誤差は，両者のコリメータで他の 4領域と比較して顕著に増加し，
ELEGPコリメータの誤差は，29%（-RR）および 27%（+RR），MEGPコリメー
タの誤差は，15%（-RR）および 10%（+RR）を示した（Fig. 4-8）。 
健常者ボランティアの局所脳放射能量は，ファントムデータと同じ傾向を示
し，-RRと比較して+RRで両者のコリメータにて同程度に増加した（Fig. 4-9）。
特に，+RR の放射能量は，前頭葉，後頭葉，頭頂葉および側頭葉で，-RR と比
較して 6-8%増加を示した。また，+RRで sub-lobarの放射能量は，-RRと比較し
て 3%高値を示した。 
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Fig. 4-5 
ELEGP (a)及びMEGP (b) コリメータでの平均カウント(Butterworth filter, Fc= 0.50 cycles/cm) 
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Fig. 4-6 
位置分解能補正有無における異なる遮断周波数の SPECT画像  
上段：3D-OSEM method (SI = 50) without RR (ELEGP)，中上段：3D-OSEM method (SI = 100) with RR 
(ELEGP)，中下段：3D-OSEM method (SI = 100) with RR (MEGP)，下段：3D-OSEM method (SI = 50) 
without RR (MEGP) 
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Fig. 4-7 
Butterworthフィルタの遮断周波数と NMSE（ELEGPコリメータ(a)，MEGPコリメータ(b)）
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Fig. 4-8 
局所脳放射能量と位置分解能補正効果（ELEGP (a)，MEGP (b)）
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Fig. 4-9 
位置分解能補正有無による健常者脳放射能量の比較（ELEGP (a)，MEGP (b)） 
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4.4 考察 
脳血流 SPECTデータにおける位置分解能補正の適用は，位置分解能の向上に
より従来の FBP法と比較して中心領域における画質の改善が可能であり，また，
統計学的脳機能画像解析の精度向上が期待される。しかし，位置分解能補正の
特性は，処理ソフトウェアにより異なることが報告され 45)，再構成画像および
定量値に影響を与えることが懸念される。 
加えて，位置分解能補正は，コリメータ等の幾何学的な情報を用いる補正法
であり，コリメータの違いによる位置分解能補正効果を検討する必要がある。
私は，123I対応の ELEGPおよびMEGPコリメータにおける位置分解能補正効果
の違いを，ファントムおよび健常者脳血流 SPECTデータを用いてコントラスト，
平均カウント，NMSE，および局所脳放射能量を定量的に評価した。 
コントラストの評価において，位置分解能補正は，全スライスレベルの辺縁
領域でコントラスト値の増加を示した（Fig. 4-4）。Onishi ら 83)および Arosio ら
86)の報告において，コントラストは，位置分解能補正を適用することで向上する
ことが示されている。 
小脳レベルにおいて，他のスライスレベルと比較して顕著な周波数依存性を
示した原因は，Fc = 0.5 cycles/cm以上で空間分解能が向上し，辺縁領域が隣接す
る構造体と分離されたためであると考える（Fig. 4-3a）。しかし，中心領域のコ
ントラスト値は，特に ELEGPコリメータにおいて，視床レベルで低値を示した
（Fig. 4-4b）。私は，中心領域のコントラスト値は，辺縁領域と比較して，線源
－コリメータ間距離に起因するボケによる補正効果の低下により，低値を示し
たと考えた。大西ら 45)は，位置分解能補正による位置分解能の改善は，位置分
解能補正なしと比較して，中心部でわずかであると報告している。本検討にお
いて，さらに ELEGPコリメータでコントラスト値は，ペネトレーションの影響
を正確に補正出来ていないために，位置分解能補正なしと比較して低下したと
考えられる。 
一般的に，位置分解能補正は，線源と検出器間距離で変化する分解能低下を，
点広がり関数を用いてコリメータごとに補正を行っている。そのため，位置分
解能補正は，個々のコリメータの特性を考慮して適用している。その特徴は，
位置分解能の向上による部分容積効果の改善およびコントラストの向上である。
MEGP コリメータにおいて，中心および辺縁領域のコントラスト値は，その領
域による差はあるが，全体的に向上が認められた。また，MEGP コリメータに
おける中心領域のコントラスト値は，ELEGP コリメータと比較して遮断周波数
が高くなるにつれて増加し，遮断周波数依存性を認めた。一方，ELEGP コリメ
ータのコントラスト値は，位置分解能補正を適用した場合，視床レベルで顕著
な低値を示した。MEGPコリメータの隔壁は，ELEGPコリメータと比較して厚
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いために，ペネトレーションの影響が軽減されたと考えられる。詳細な位置分
解能補正の処理過程は，メーカから明らかにされていないが，私は，中心領域
で補正効果による空間分解能の改善が小さく，かつ，ペネトレーションの影響
により，ELEGP コリメータで位置分解能補正が正しく機能していないと考えて
いる。 
平均カウントの評価において，位置分解能補正ありの平均カウントは，位置
分解能補正なしと比較して両者のコリメータで中心および辺縁領域で高値，白
質領域で低値を示すことから，脳血流定量評価において，脳血流差はより顕著
であることを示唆している。また，白質領域でカウントの収束は，両者のコリ
メータで遅くなり，大西ら 45)および岡田ら 82)の報告と一致した。これは，更新
回数の増加により，劣化した画像の近似的精度を向上させていると考えられる。
位置分解能補正のアルゴリズムは，コリメータによる相違がなく，また，位置
分解能補正による再構成画像上の雑音の増加が示唆された。 
中心と辺縁領域とのカウント差は，位置分解能補正を適用した場合，MEGP
コリメータで増加し，中心領域の補正効果を認めた（Fig. 4-5b）。しかし，ELEGP
コリメータでカウント差は，位置分解能補正の有無で相違は認められず，また，
平均カウントは，辺縁領域と比較して中心領域で低値を示した（Fig. 4-5a）。こ
の結果は，視床レベルのコントラストと同様の傾向を示し（Fig. 4-3b，4-4b），
ELEGPコリメータにおいて，MEGPコリメータと比較して分解能が低下し，か
つ，補正効果がわずかであるために，中心領域の平均カウントは，辺縁領域と
比較して低値を示した。 
ファントムにおける局所脳放射能量は，位置分解能補正を適用した場合，全 5
領域においてMEGPコリメータで 5%増加したが，ELEGPコリメータで sub-lobar
領域の放射能量は，補正効果が認められないために増加しなかった（Fig. 4-8）。
また，局所脳領域の補正効果は，特にMEGPコリメータで側頭葉および sub-lobar
の局所脳放射能量が理論値に対して 10%以内の誤差を示し，ELEGPコリメータ
（22-29%）と比較して改善した。ELEGPコリメータにおいて，局所脳領域の定
量性は，ペネトレーションの影響により低下した。加えて，側頭葉および sub-lobar
において，位置分解能補正効果は低く，位置分解能の改善およびカウントの回
復が十分でないことが原因と推測される（Fig. 4-8a）。 
健常者脳血流 SPECT データにおいて，123I-IMP の脳内分布は，経時的に変化
するためにファントムによる評価と単純に比較することは出来ないが，補正効
果は同様の結果を示した（Fig. 4-9）。これらの結果は，MEGPコリメータによる
脳血流 SPECTデータの収集が，ELEGPコリメータと比較してペネトレーション
の影響の尐ない信号を取得可能であり，位置分解能の向上による中心領域での
定量性の改善を示唆するものである。一方，位置分解能補正は，Gibb’s振動で平
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均カウントが変動することが報告され 45, 83)，その影響は脳表領域で顕在化する
と考えられる。本検討は，平均カウントの大幅な変動を認めなかったが，Gibb’s
振動の影響は，画像収集・再構成条件および集積の程度で異なる可能性があり，
更なる検討が必要である。 
 
4.5 小括 
位置分解能補正を適用した脳血流画像を用いて，位置分解能補正効果の局所
脳領域への影響を検証した。本章において，位置分解能補正効果は，位置分解
能向上により画質および定量性が向上した。その補正効果は，局所脳領域で異
なることが明らかとなり，早期認知症の評価を行う上で，局所脳領域を評価す
る統計学的脳機能画像解析における，検出精度に影響することが示唆された。 
 
投稿論文 
矢田伸広，大西英雄，宮井將宏，小笹健太郎，原元益夫，山本泰司，山口修平，
北垣一．脳血流画像における異なるコリメータでの位置分解能補正の評価．日
放技学誌. 2016; 72(10): 978-88. 
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第 5章 
CTAC法および位置分解能補正を適用した統計学的脳機能
画像解析の精度
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5.1 はじめに 
私は，第 3，4章において，従来と比較してファントムを用いた物理評価で新
しい補正技術により，脳血流 SPECT画像の画質および定量性が向上することを
明らかとした。したがって，新しく作成した脳血流 SPECT画像が統計学的脳機
能画像解析の検出精度向上を実現できると考えた。私は，認知症の診断におい
て，新たな補正技術による認知症の検出評価に適用するために，認知症例を対
象とした臨床検討を行った。 
Single photon emission computed tomography（SPECT）および positron emission 
tomography（PET）を用いた脳血流画像は，局所脳血流量を取得できるため，虚
血及び過還流領域を定量的に評価することが可能である 19, 87~90)。臨床において，
認知症に対する脳血流 SPECT検査は，虚血領域を数値および画像として検出す
るために有用である 8, 9, 12)。加えて，three dimensional stereotactic surface projections
（3D-SSP）のような統計学的脳機能画像解析は，統計学的にわずかな虚血領域
を検出することが出来るために，認知症の臨床診断に有用である 14, 17, 33)。 
3D-SSPは，統計指標である Z scoreおよび Extent scoreを用いて虚血領域の評
価をしている。Z scoreは，局所脳領域内の血流低下領域を統計学的に示し，Extent 
scoreは，局所脳領域において，血流低下領域の割合を示している。 
3D-SSP の精度は，健常者脳血流 SPECT 画像を用いて構築される normal 
database（NDB）に依存しており，特に，SPECTデータの収集条件および画像再
構成法は，解析結果に影響することが報告されている 20, 43)。したがって，臨床
脳血流 SPECT 画像と同じ条件下で取得した脳血流画像で NDB を構築すること
が重要である。 
SPECT 画像は，PET 画像と比較して空間分解能，感度，及び雑音特性が劣る
とされている。しかし，近年の報告で，脳血流 SPECT検査において，脳血流画
像の画質は，computed tomography-based attenuation correction（CTAC）法，散乱
線補正（scatter correction: SC），および位置分解能補正（resolution recovery: RR）
で改善することが明らかとなってきた 11, 29, 35, 79~83, 91~93)。SPECT画像の空間分解
能は，線源－検出器間距離が増加することで劣化する。画像の劣化は，RRによ
る three dimensional ordered subset expectation maximization（3D-OSEM）法により
補正することが可能である 43)。加えて，CTAC 法を用いた減弱補正は，Chang
法と比較して脳血流 SPECT画像を精度よく画像再構成を実施することが可能で
ある 31)。 
私は，RR を適用した NDB を用いて統計学的脳機能画像解析により，脳血流
低下領域の検出精度が向上すると考えた。しかし，統計学的脳機能画像解析の
精度は，NDBおよび画像再構成条件に依存すると以前に報告されている 20, 91)が，
RRを適用した NDBの定量評価は検証されていない。 
97 
 
本章の目的は，CTAC 法，散乱線補正および RR で補正された脳血流 SPECT
データから構築された新しい NDB を用いて統計学的指標を評価した。加えて，
同一装置および画像再構成法を用いて構築された従来の NDBと新しい NDBと
を比較した。 
 
5.2 方法 
この研究は，島根大学倫理委員会の承認を得て（承認番号：1367），ヘルシン
キ宣言に則って実施した。私は，全ての健常者ボランティアに対して研究の説
明を行い書面にて同意を得た。 
 
5.2.1 研究デザイン 
この研究は，散乱線補正，CTAC法，および位置分解能補正を適用した新しい
NDBを構築するために，SPECT/CT装置を用いて健常者脳血流 SPECTデータを
取得した。 
私は，3D-SSPを用いて，新しい NDBと従来の NDBとを Z score，Extent score，
および Error scoreで比較検討した。新旧の NDBは，自施設で健常者ボランティ
アを対象に取得したデータから自施設で構築した。私は，はじめに，各 NDBに
おける平均脳血流量の分布を標準偏差分布（standard deviation：SD）を用いて検
証した。 
統計学的脳機能画像解析の精度は，各 NDBにおいて，既知の血流欠損領域を
模擬したシミュレーションデータを用いて Z score，Extent score，および Error 
score で評価した。また，私は，臨床研究にて，認知症症例を対象に Z score と
Extent scoreを用いて，臨床評価を実施した。 
 
5.2.2 健常者ボランティアデータ 
新しい NDB は，自施設で健常者ボランティア 28 名（年齢 58-78 歳 平均
64.7±5.6歳，女性 40%）の脳血流 SPECTデータを用いて構築した。全ての健常
者ボランティアは，書面にて同意を得て，診断基準 91)に則って，病歴，神経心
理学的検査およびMRI検査によりスクリーニングした。 
健常者ボランティアデータは，自動注入器を用いて，N-isopropyl-p-[123I] 
iodoamphetamine (123I-IMP)を 222 MBq投与して取得した。SPECTデータは，投
与 15分後から，安静・閉眼状態で 30分間収集した。 
 
5.2.3 症例データ 
私は，脳血管疾患がないアルツハイマー型認知症が疑われた 31 症例（年齢
60-80歳 平均 75.4±6.5歳 女性 53%，Mini-Mental State Examination: 平均 22点）
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を対象に，認知症検査として頭部 magnetic resonance image（MRI）検査および脳
血流 SPECT検査を実施した。このとき，両者の検査は，1週間以内に実施した。
SPECTデータは，健常者ボランティアデータと同様に，安静・閉眼状態で 123I-IMP 
222 MBq投与 15分後から 30分間収集した。 
 
5.2.4 SPECTデータ収集 
SPECTデータは，extended low-energy general purpose （ELEGP）コリメータ（距
離 10 cmでの full width at half maximum (FWHM): 10.3 mm）を装着した Discovery 
NM/CT 670 pro（GE Healthcare）を用いて収集した。 
データ収集条件は，連続回転収集で，128×128matrix（ピクセルサイズ：2.95 mm），
4 step 360°収集，5 min/rot 30 minとして収集した（回転半径：150 mm）。ガン
マ線は，メインピークの中心エネルギーを 159 keV（ウインドウ幅：±20%），散
乱線補正用データは，中心エネルギー130 keV（ウインドウ幅：±20%）としてデ
ータを収集した。 
 
5.2.5 画像処理 
全てのプロジェクションデータは，平滑化処理のために Butterworth フィルタ
（遮断周波数：0.50 cycles/cm）で Filtered backprojection（FBP）法と 3D-OSEM
法を用いて，それぞれ画像再構成した。 
3D-OSEM 法において，画像再構成条件の subset は，10 固定として，iteration
は，5（位置分解能補正なし：-RR）と 10（位置分解能補正あり：+RR）に設定
して，画像再構成を実施した。散乱線補正は，dual-energy-window（DEW）法を
適用した。減弱補正は，FBP 法において Chang 法（減弱係数 µ=0.13 cm-1），
3D-OSEM法において CTAC法で実施した。CTAC法において，減弱係数マップ
（µ map）は，画像処理装置 Xeleris 3.1上で bilinear scaling法を用いて作成した。 
µ mapは，X線 CT画像（管電圧：120 kV，管電流時間積：10 mAs）から減弱
係数値へ変換して構築した。X線 CT画像（512×512matrix，スライス厚：5 mm）
は，40% adaptive statistical iterative reconstruction（40% ASIR）および画像再構成
関数 softを適用した FBP法にて画像再構成した。位置分解能補正は，散乱線補
正と CTAC法とともに 3D-OSEM法に組み込んで適用した。 
 
5.2.6 健常者脳血流データベース 
NDBは，画像処理ソフト DBuilder（日本メジフィジックス株式会社）を用い
て構築した。私は，個々の脳血流 SPECT画像を標準化した後，画像処理ソフト
3D-SSP（日本メジフィジックス株式会社）を用いて，各画像再構成条件におけ
る NDBの平均画像および SD画像を作成した。本検討において，NDBは，健常
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者ボランティア 28名の SPECT画像から計算された平均画像および SD画像から
構成されている。 
新しい NDB（ASDBと ASRDB）は，Table 5-1に示す再構成条件で画像再構成
した SPECT画像を用いて構築した。ASDBは，後処理フィルタとして Butterworth
フィルタ（遮断周波数 0.5 cycles/cm）を用い，散乱線補正として DEW法，減弱
補正として CTAC 法を適用して構築した。ASRDB は，ASDB と同じ条件下で，
さらに位置分解能補正を適用して構築した。 
従来の NDB（conventional NDB：CODB）は，FBP法を用いて画像再構成した
SPECT画像で構築した。Butterworthフィルタ（遮断周波数 0.5 cycles/cm）は，
前処理フィルタとして用い，減弱補正は，Chang法（µ=0.13 cm-1）を適用した。
また，散乱線補正は，DEW法を適用した。 
 
5.2.7 シミュレーションデータ 
シミュレーションデータは，健常者ボランティアデータの中で脳血流量が最
も均一であった 1 例を用いて，局所脳カウントが 30%低下した領域を模擬して
作成した。カウント低下領域は，画像処理ソフト stereotactic extraction estimation
（SEE）上で，右側の楔前部（210 pixels），楔部（350 pixels），および後部帯状
回（110 pixels）と設定した（Fig. 5-1）。 
 
5.2.8 データ解析 
私は，脳血流 SPECTデータに対して，FALCONソフトウェアパッケージ（日
本メジフィジックス株式会社）に含まれている 3D-SSP，VOI classicおよび SEE
プログラムを用いて，Z score，Extent score，および Error scoreを計測，評価した。 
Z score mapは，SEEプログラムを用いて，表示スケールを 4.0 - 0.0として表
示し，Z score，Extent score，および Error scoreを評価した。 
 
5.2.9 評価方法 
5.2.9.1 SD分布 
私は，各 NDB が統計指標に与える影響を評価するために，ASDB，ASRDB，
および CODBにおいて，SD画像の各ピクセルから算出された SDヒストグラム
を作成した。SD分布は，画像再構成条件の違いを比較検討するために用いた。 
 
5.2.9.2 Z score，Extent score，Error score – シミュレーション検討- 
私は，各 NDBにおいて，楔前部，楔部，および後部帯状回の脳血流量を 30%
低下させたシミュレーション画像を用いて，脳血流低下領域における Z score，
Extent score，および Error scoreを比較検討した。 
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Z scoreは，閾値を 0以上として，脳血流低下領域における Z scoreの平均値か
ら算出した（式 5-1）。 
 
Z score =
𝑁𝐷𝐵 𝑚𝑒𝑎𝑛 − 𝑖𝑛𝑑𝑖𝑣𝑖𝑑𝑢𝑎𝑙 𝑚𝑒𝑎𝑛
𝑁𝐷𝐵 𝑆𝐷
 (5 − 1) 
 
Extent scoreは，局所脳領域の全ピクセル数に対する脳血流低下領域のピクセ
ル数の比と定義した。各 NDBにおいて，Z scoreと Extent scoreは，SEEを用い
て表示した。 
Error scoreは，シミュレーションデータを用いて，既知の脳血流低下領域以外
の全脳領域における Extent scoreの比として定義した（式 5-2）。 
 
Error score =
(𝑤𝑕𝑜𝑙𝑒 𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛 𝑟𝑒𝑔𝑖𝑜𝑛 − 𝑎𝑟𝑒𝑎𝑠 𝑜𝑓 𝑠𝑖𝑚𝑢𝑙𝑎𝑡𝑒𝑑 𝑑𝑒𝑓𝑒𝑐𝑡 𝑟𝑒𝑔𝑖𝑜𝑛) (𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙)
𝑤𝑕𝑜𝑙𝑒 𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛 𝑟𝑒𝑔𝑖𝑜𝑛 (𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙)
× 100(%) (5 − 2) 
 
5.2.9.3 Z score，Extent score – 臨床検討– 
私は，認知症症例から取得した Z scoreと Extent scoreを用いて臨床検討を実
施した。位置分解能補正効果は，ASDBと ASRDBを用いて，楔前部，楔部，お
よび後部帯状回の領域における，Z scoreおよび Extent scoreで評価した。私はま
た，ASDB，ASRDBと CODBとを比較検討した。 
 
5.2.10 統計解析 
臨床検討において，臨床脳血流量値に正規性を認めなかったために，Z score
および Extent scoreは，中央値で評価した。そのとき，全データの統計学解析は，
ウィルコクソン準位和検定（p < 0.05）を用いた。 
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Table 5-1 画像再構成条件 
 
NDB 
name 
Data sets 
Reconstruction 
method 
Matrix size 
Pixel size 
(mm) 
Corrections 
ASDB 28 3D-OSEM 128 × 128 2.95 CTAC + SC 
ASRDB 28 3D-OSEM 128 × 128 2.95 CTAC + SC + RR 
CODB 28 FBP 128 × 128 2.95 Chang_AC + SC 
 
NDB: normal database, CTAC: computed tomography-based attenuation correction, Chang_AC: Chang 
method (µ = 0.13 cm-1), SC: dual-energy-window (DEW) method, RR: resolution recovery.  
ASDB: DB constructed with 3D-OSEM_CTAC + SC, ASRDB: DB constructed with 3D-OSEM_CTAC + 
SC + RR, CODB: conventionally constructed DB (FBP_Chang_AC + SC). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 5-1 
シミュレーション画像 
画像再構成条件：FBP_Chang_AC + SC (a), 3D-OSEM_CTAC + SC (b), and 3D-OSEM_CTAC + SC + 
RR (c). 
Chang_AC: Chang method (µ = 0.13 cm-1), CTAC: computed tomography-based attenuation correction, 
SC: dual-energy-window (DEW) method, RR: resolution recovery. 
(a) (b) (c) 
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5.3 結果 
5.3.1 SD分布 
Fig. 5-2は，各 NDBから得られた SDヒストグラムを示す。平均 SD値は，そ
れぞれ CODBと ASDBで 0.09，ASRDBで 0.10を示し，ASRDBの平均 SD値は
CODBよりも高値を示した。 
 
5.3.2 Z score，Extent score，Error score 
5.3.2.1 シミュレーション検討 
Fig. 5-3は，シミュレーションデータにおける 3つの NDBで得られた Z score 
mapを示す。欠損領域は，高 Z scoreとして検出され，他の領域は低 Z scoreで示
された。ASRDBの Z scoreは，他の NDBと比較して減尐する傾向にあり，ASDB
において，Z scoreは，他の NDBと比較して増加した（Table 5-2）。Extent score
は，特に CODBにおいて，右後部帯状回で減尐した。CODBの Error scoreは，
ASDB及びASRDB双方と比較して約 15%高値を示した。CODBにおいて，Z score，
Extent score，および Error scoreのすべてにおいて，他の NDBと比較して有意な
利点は認められなかった。 
 
5.3.2.2 臨床検討 
Fig. 5-4，5-5は，臨床検討で得られた Z scoreと Extent scoreを示す。ASRDB
の Z scoreは，ASDBと CODBと比較して，楔前部において減尐する傾向を示し
た（Table 5-3）。ASRDBの Extent scoreは，CODBと比較して楔部で有意に増加
した（p=0.05）。加えて，ASDBの Extent scoreは，楔前部において ASRDBと比
較して有意に増加した（p=0.02）（Table 5-4）。 
 
103 
 
 
Fig. 5-2 
新しい NDBと従来の NDBにおける SDヒストグラム 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 5-3 
新しい NDBと従来の NDBにおける Z scoreマップ 
RT.LAT: right lateral, LT.LAT: left lateral, SUP: superior, INF: inferior, ANT: anterior, POST: posterior, 
RT.MED: right medial, LT.MED: left medial.
0
1000
2000
3000
4000
0.00 0.05 0.10 0.15 0.20
fr
e
q
u
e
n
c
y
 
SD 
CODB ASDB ASRDB
ASRDB 
CODB 
ASDB 
104 
 
Table 5-2 シミュレーションデータにおける Z，extent，及び error score 
 
 
Right precuneus 
 
Right cuneus 
 
Right posterior cingulate 
  NDB 
name 
Z scores 
Extent 
scores  
Z scores 
Extent 
scores  
Z scores 
Extent 
scores 
 
Error 
scores 
 
 
(%) 
  
(%) 
  
(%) 
 
(%) 
ASDB 2.43 98.1   2.83 97.4   2.13 85.5   22.8 
ASRDB 2.10 99.0   2.33 98.6   1.35 91.8   25.7 
CODB 2.10 93.3   2.15 82.3   1.59 76.4  39.4 
 
NDB: normal database, ASDB: DB constructed with 3D-OSEM_CTAC + SC, ASRDB: DB constructed 
with 3D-OSEM_CTAC + SC + RR, CODB: conventionally constructed DB (FBP_Chang_AC + SC). 
3D-OSEM: three-dimensional ordered subset expectation maximization, CTAC: computed 
tomography-based attenuation correction, Chang_AC: Chang method (µ = 0.13 cm-1), SC: 
dual-energy-window (DEW) method, RR: resolution recovery 
 
 
Table 5-3 ASRDB，ASDB，及び CODBにおける Z scoreの比較 
 
  
ASRDB vs ASDB 
P value 
ASRDB vs CODB 
P value 
precuneus n.s. 0.05 
cuneus n.s. n.s. 
posterior cingulate n.s. n.s. 
Wilcoxon signed-rank test (p < 0.05) 
 
 
Table 5-4 ASRDB，ASDB，及び CODBにおける extent scoreの比較 
 
  
ASRDB vs ASDB 
P value 
ASRDB vs CODB 
P value 
precuneus 0.02 n.s. 
cuneus n.s. 0.05 
posterior cingulate 0.06 n.s. 
 
Wilcoxon signed-rank test (p < 0.05)
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Fig. 5-4 
臨床データにおける楔前部(a)，楔部(b)，及び後部帯状回(c)の Z score 
データ：最大値，75パーセンタイル，中央値，25パーセンタイル，最小値 
ASRDB: DB constructed with 3D-OSEM_CTAC + SC + RR, ASDB: DB constructed with 
3D-OSEM_CTAC + SC, CODB: conventionally constructed DB (FBP_Chang_AC + SC). 
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Fig. 5-5 
臨床データにおける楔前部(a)，楔部(b)，及び後部帯状回(c)の extent score 
データ：最大値，75パーセンタイル，中央値，25パーセンタイル，最小値 
ASRDB: DB constructed with 3D-OSEM_CTAC + SC + RR, ASDB: DB constructed with 
3D-OSEM_CTAC + SC, CODB: conventionally constructed DB (FBP_Chang_AC + SC)
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5.4 考察 
脳血流 SPECT検査において，位置分解能補正の適用は，脳血流量の定量性向
上と画質向上が期待できる 11, 82)。Onishiら 20, 91, 92)は，3D-SSPの精度は，散乱線
と減弱補正を適用した SPECT画像によって改善されると報告している。本研究
において，私は，新しいNDBを用いて定量的に位置分解能補正効果を評価した。 
新しい NDBの SD値は，位置分解能補正を適用することで増加した（Fig. 5-2）。
平均 SD値は，ASRDBで増加するために，他の NDBと比較して Z scoreは減尐
すると示唆された。 
私は，ASRDBの平均 SD値は，位置分解能補正を適用することによって増加
した SPECT画像の SD値増加の影響で増加したと考えた。位置分解能補正は，
subset と iteration を増加させることによって分解能を改善させることが可能で，
位置分解能補正を適用しない場合と比較して，SPECT カウントはより高値を示
す。Onishi ら 83)は，位置分解能補正は，コントラストと均一性を改善させると
報告している。しかし，平均 SD 値は，SPECT カウントに依存しており，位置
分解能補正を適用することで改善しない。 
3種類のNDBにおいて，シミュレーションデータのZ scoreマップは，Z score，
Extent score，および Error scoreを用いて評価した。位置分解能補正効果は，シ
ミュレーションによる脳血流低下領域で認められた。ASDBは，他の NDBと比
較して，最も高い Z scoreで，精度の高い Extent score，そして Error scoreは非常
に低値を示した。 
ASRDBの Z scoreは，位置分解能補正を適用することで平均 SD値が増加した
ために，他の NDBと比較して減尐した。しかし，位置分解能補正は，ASDBと
比較して，後部帯状回で Extent scoreが 6.3%改善した。CTAC法は，精度の良い
補正を新しい NDB に与えたが，Chang 法を適用した NDB は，頭蓋骨およびヘ
ッドホルダによる影響を受けたと示唆された 31)。 
臨床検討において，位置分解能補正を適用した場合，Z scoreは，ASDBとCODB
と比較して減尐する傾向にあった（Fig. 5-4）。3D-SSPの適用は，一般的に Z score
の閾値が 2で脳血流 SPECT検査の臨床的有用性を向上させることが可能であり，
すでにアルツハイマー型認知症において，Z scoreは低値を示すことが報告され
ている 94~97)。近年，酒井ら 94)は，頭頂葉において Z scoreの最適な閾値は，1.25
と報告している。Hanyu ら 96)は，カットオフ値は，健常者，アルツハイマー型
認知症疑い，およびレビー小体型認知症間で Z score=0.85と設定している。本結
果において，CODBと ASDBの Z scoreは，おおよそ 1.00であり（Fig. 5-4），CODB
と ASDB は，おそらく非アルツハイマー型認知症とアルツハイマー型認知症の
鑑別診断をすることが出来ると考えられる。しかし，位置分解能補正を適用し
た場合，ASRDBの Z scoreは減尐した。したがって，3D-SSPにおいて，Z score
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の閾値は，位置分解能補正を適用した場合，臨床データを用いて検証する必要
がある。 
ASRDBの Extent scoreは，ASDBと比較して有意に減尐する（Fig. 5-5，5-4）。
臨床検討において，位置分解能補正は，線源‐検出器間距離の違いによるボケに
より，SPECT 画像を精度よく補正していないと判断した。Matsuda ら 33)と Ishii
ら 17)は，Extent scoreは，閾値が 14.2%と設定することにより，アルツハイマー
型認知症と非認知症との鑑別が可能であると報告している。本検討において，
Extent scoreの閾値は，位置分解能補正により変化することが明らかとなった。 
後部帯状回の Extent scoreは，位置分解能補正を適用した NDBを用いること
により，Z scoreは減尐するが，アルツハイマー型認知症の臨床診断が容易にな
る可能性が示された。しかし，3D-SSPを代表とする統計学的手法は，すでに早
期アルツハイマー型認知症の検出のために適用されている。脳血流量の変化の
早期発見は，位置分解能補正を適用することで Z scoreが減尐するために，低下
することが示唆された。 
いくつかの報告 31, 91)は，精度の良い脳血流 SPECT 画像を取得するために，
CTAC法を適用することを推奨している。シミュレーション検討において，脳血
流低下領域の Extent scoreは，先行研究と比較して改善した 91)。しかし，偽陽性
を回避するために，私は，Error scoreで正常領域における NDBの精度を評価し
た。ASDBにおいて，Error scoreは，CTAC法を適用することで頭蓋骨とヘッド
ホルダの影響なしに SPECT画像を取得することが出来たために，従来と比較し
て 15%減尐した。私は，3D-SSPにおいて，ASDBを用いることで精度良く脳血
流低下領域を検出できると結論付けた。しかし，位置分解能補正効果は，使用
する SPECT装置，画像処理装置，およびコリメータ等によって変化する。今後，
臨床検討において，複数の SPECT装置を用いた 3D-SSPの検証が必要である。 
 
5.5 小括 
統計学的脳機能画像解析の検出精度は，CTAC法を適用することで，従来と比
較して向上した。一方，Z scoreは，位置分解能補正を適用することにより減尐
した。位置分解能補正を適用した新しい健常者脳血流データベースは，他のデ
ータベースと比較して，後部帯状回で低下した。本検討において，統計学的脳
機能画像解析を用いた早期アルツハイマー型認知症の検出のために，Z scoreの
閾値は，臨床検討で検証する必要がある。 
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第 6章 
総括
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日本の認知症高齢者は，高齢化率の増加により，今後さらに増加することが
予測されており，認知症の早期診断および予防は，症状の進行抑制および QOL
を維持するために重要である。核医学検査は，放射性医薬品の薬物動態が明確
であるために，信頼性の高い血流，機能，および代謝情報を取得することが可
能である。特に，脳血流 SPECT検査は，画像および統計学的脳機能画像解析を
用いて，臨床症状が現れる前に認知症の早期鑑別診断が可能とされているため
に，非常に有用な検査法として臨床利用されている。 
核医学検査において，脳血流量の低下は，疾患ごとに脳の局在性を認め，特
に，アルツハイマー型認知症で後部帯状回，楔前部，頭頂側頭連合野および海
馬で特異的な脳血流量の低下を示す。3D-SSPに代表される統計学的脳機能画像
解析は，統計指標である Z scoreを用いて，わずかな局所脳血流量低下を検出す
ることで認知症の早期鑑別診断が期待されており，補助的な鑑別検査法として
確立している。 
一方，SPECT検査は，体内から放出される γ線を体外から検出するために，γ
線が体内から検出器に到達するまでに発生する散乱線，減弱，および到達距離
によるボケなどの影響により，得られる γ線分布の信頼性が低下する。近年，X
線 CT減弱補正（CTAC）法および位置分解能補正による新しい補正技術は，脳
血流 SPECT画像の画質改善が期待できることが報告されており，統計学的脳機
能画像解析の定量性が向上することが考えられる。 
本研究は，脳血流 SPECT検査における統計学的脳機能画像解析法の定量性を
向上させることを目的に，自施設で散乱線補正，CTAC法による減弱補正，およ
び位置分解能補正を適用した正常脳血流データベース（NDB）を構築し，統計
学的指標を評価した。 
本検討は，シミュレーション検討において，物理評価用ファントムを用いて
減弱補正法や位置分解能補正法などの精度の検証を行い，そこで得た知見に基
づき，臨床検討により統計学的脳機能画像解析の精度向上を行う方法論と新た
な処理方法の知見を得た。 
第 3章において，私は，脳領域での Bilinear scaling法を用いた CTAC法の適応
の精度を評価するために，RMI467組織等価ファントムを用いて X線 CT画像か
ら減弱係数分布への変換精度を検討した。 
脳実質を含む軟部組織において，CT値から減弱係数への変換誤差は，3%以下
であり，脳血流 SPECT検査への適用の妥当性が明らかとなった。しかし，肺組
織と骨組織において，変換精度は，25.4% ~ 21.5%と低下した。骨組織のような
高原子番号での誤差は，物質との相互作用の違いによって生じたことが示唆さ
れた。肺野および骨組織における減弱係数の変換精度は，物質との相互作用の
違いにより誤差が 20%以上生じたが，脳領域の誤差は，3%以下であり Bilinear 
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scaling法の変換精度の有用性を明らかにした。 
第 4章において，私は，脳局所領域の位置分解能補正効果を検証するために，
3 次元脳ファントムを用いて，ELEGP コリメータと MEGP コリメータでの
SPECTデータの物理特性を評価した。 
位置分解能補正効果は，脳の中心領域と辺縁領域とで異なり，位置分解能補
正を適用することで，辺縁領域のコントラスト値が 20%高値を示し，画質向上
が認められた。一方，ELEGP コリメータにおいて，脳の中心領域のコントラス
ト値は，位置分解能補正なしと比較して，補正ありで低下を示した。また，局
所脳放射能量は，位置分解能補正を適用した場合，脳の辺縁領域で誤差 10%以
下を示したが，中心領域で誤差 29%~27%と顕著に増加した。私は，中心領域で
補正効果による空間分解能の改善が小さく，かつ，γ線とコリメータとの相互
作用の影響により，ELEGP コリメータで位置分解能補正が正しく機能していな
いと考えている。 
健常者脳血流データを用いて CTAC 法と位置分解能補正を適用した新しい脳
血流 SPECT画像を作成し，局所脳領域の位置分解能補正効果を検討した。ファ
ントム検討と同様に，新たな補正技術を用いた健常者脳血流 SPECT画像は，局
所脳領域で補正効果が異なり，従来法と比較して脳の辺縁領域で画質（コント
ラスト値が 20%高値）および定量性（誤差 10%以下）の向上が明らかとなった。 
位置分解能補正効果は，位置分解能向上により画質および定量性が向上し，
その補正効果は，局所脳領域で異なることが明らかとなり，早期認知症の評価
を行う上で，局所脳領域を評価する統計学的脳機能画像解析における，検出精
度に影響することが示唆された。 
第 5章において，第 3，4章の知見をもとに，新たな補正技術による臨床にお
ける認知症の検出評価に適用するために，認知症例を対象に統計学的脳機能画
像解析の検討を行った。 
私は，散乱線補正，CTAC法，および位置分解能補正をそれぞれ適用した脳血
流 SPECTデータから構築された新しい NDBと従来の NDBとを，統計学的指標
を用いて比較，検証した。 
本検討は，シミュレーション検討において，3D-SSPを用いて，模擬された血
流低下領域の検出精度を Z score，Extent score，および Error scoreで検証し，得
られた知見をもとに，臨床検討により，認知症の早期鑑別診断を目的とした検
出評価への適用を評価した。 
シミュレーション検討において，CTAC法を適用したNDBは，最も高い Z score，
および Extent scoreを示し，Error scoreが従来の NDBと比較して良好な結果を示
した。CTAC法の適用により，従来法と比較して，Error scoreが 15%低値を示し，
正常領域での偽陽性が 15%改善した。加えて，CTAC法と位置分解能補正を適用
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した NDBは，認知症の診断で重要である後部帯状回での脳血流量低下の検出精
度が従来の NDBと比較して，Extent scoreで 13%高値を示し，画像診断の精度が
向上した。 
認知症例を対象とした臨床検討において，Z score，Extent scoreは，シミュレ
ーション検討と同様の傾向を示し，新しい補正技術の適用が脳血流低下領域の
検出精度向上に寄与することが明らかとなった。一方，Z scoreは，シミュレー
ションおよび臨床検討においても，CTAC法と位置分解能補正を適用することで
減尐する傾向を示した。したがって，3D-SSPによる早期認知症の検出評価にお
いて，位置分解能補正を適用する場合，Z scoreの閾値は臨床データで検証する
必要がある。 
本検討において，統計学的脳機能画像解析を用いた認知症の早期鑑別診断は，
従来の NDBよりも CTAC法を適用した NDBで精度が向上することが示唆され
た。加えて，CTAC法と位置分解能補正の双方を適用した NDBは，脳血流低下
領域の検出精度が向上するが，Z scoreの閾値を検証する必要があることが明ら
かとなった。これらの知見は，作成した新しい脳血流 SPECT画像が，認知症特
有の後部帯状回で血流低下の診断精度向上に寄与するばかりでなく，早期の血
流低下の検出能が一段と向上し，認知症の治療成績にも貢献できるという新た
な知見を得た。 
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